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Die Magnetresonanztomographie (MRT) eignet sich aufgrund des hervorragenden
Weichgewebekontrastes, der Bildakquise ohne ionisierende Strahlung und der Mög-
lichkeit, die Schichten in beliebiger Orientierung aufzunehmen, sehr gut als Bild-
unterstützung während minimal-invasiver Interventionen. Ein Problem bei diesen
Operationen stellt die mangelnde Visualisierung der Instrumente im Schnittbild dar,
wodurch in der Folge die Hand-Augen-Koordination eingeschränkt ist. Kunststoffka-
theter sind beispielsweise sehr schlecht im Patienten sichtbar. MR-kompatible Punk-
tionsnadeln aus Titan erzeugen hingegen sogenannte Suszeptibilitätsartefakte, deren
Ausprägung abhängig von der Orientierung zum statischen Magnetfeld ist. Da die In-
strumente selbst kein MR-Signal erzeugen, sind diese außerhalb des Patienten nicht
sichtbar, wodurch insbesondere die Platzierung von Punktionsnadeln erschwert wird.
Zur Visualisierung der Instrumente eignen sich miniaturisierte Schwingkreise – soge-
nannte Resonanzmarker –, welche auf die Larmorfrequenz des MRTs abgestimmt
sind. Diese verstärken lokal das anregende hochfrequente ~B1-Feld und erzeugen somit
eine Flipwinkelverstärkung. Für dieses Konzept existieren bisher zumeist nur proto-
typische Umsetzungen, bei denen die Spule aus einem Draht geformt und mittels
eines Kondensatorbauteils abgestimmt wird. Aus diesem Grund bestand das Ziel der
vorliegenden Dissertation darin, ein Konzept für einen Designprozess auf Basis einer
applikationsspezifischen mikrosystemtechnischen Fertigung der Resonanzmarker zu
entwickeln. Zunächst wurden die zur Dimensionierung notwendigen theoretischen
Grundlagen aufgezeigt. Dafür wurde der Einfluss des Resonanzmarkers auf die Ma-
gnetisierung im Gewebe mit MATLAB® auf Basis der Bloch-Gleichungen unter-
sucht. Als Ergebnis der Analyse wurde festgestellt, dass zum einen eine Verstimmung
des Resonanzmarkers zu einer Phasenverschiebung im Bereich 0° bis 180° zwischen
anregendem Feld und dem Magnetfeld des Resonanzmarkers führt. Darüber hinaus
wurde eine Variation der Phase in der Umgebung des Resonanzmarkers festgestellt,
wodurch es in der Konsequenz zu konstruktiven und destruktiven Überlagerungen
kommt. Für einen auf die Larmorfrequenz abgestimmten Resonanzmarker kann
der verstärkte Flipwinkel mit αamp “ α ¨
b
1` p0, 5 ¨Q ¨ cos2 βq2 bestimmt werden,
wobei Q die Güte des Resonanzmarkers und β dessen Neigung relativ zur Transver-
salebene sind. Zudem ergab die Analyse, dass es im Bereich des Resonanzmarkers
abhängig von der Güte mehrere Anregungswinkel gibt, welche zu einem maximalen
Voxelsignal führen.
Für die Realisierung der Resonanzmarker gibt es zwei verschiedene Konstruktionsva-
i
rianten: zum einen können diese aus diskreten Elementen (Spule und Kondensator)
und zum anderen aus selbstresonanten Strukturen gefertigt werden. Für die Dimen-
sionierung ersterer kann je nach Komplexität der Struktur auf analytische Lösungen
zurückgegriffen oder eine numerische Bestimmung von Induktivität, Kapazität und
Widerstand durchgeführt werden. Für die selbstresonante Swiss-Roll-Struktur wur-
de eine Berechnungsmethode entwickelt und validiert, welche eine Bestimmung der
resultierenden Resonanzfrequenz abhängig von Geometrie- und Materialparametern
zulässt.
Im darauffolgenden Kapitel 4 wurde der Design-Prozess für Resonanzmarker vorge-
stellt. Dieser zyklische und iterative Prozess lässt sich in vier Phasen unterteilen:
Planungs-, Realisierungs-, Evaluations- und Analysephase. Das Konzept umfasst
eine Übersicht von applikationsspezifischen Anforderungen, eine Auswahl an mi-
krosystemtechnischen Fertigungsmethoden sowie eine Beschreibung verschiedener
Evaluationsmethoden (geometrische, elektrische und mechanische Parameter sowie
Funktionstest im MRT).
Basierend auf diesem Designprozess wurden exemplarisch Resonanzmarker für vier
Anwendungsszenarien entwickelt und evaluiert:
1. flexible Instrumente innerhalb des Patienten,
2. rigide Instrumente innerhalb des Patienten,
3. Instrumente außerhalb des Patienten sowie
4. Landmarken.
Die Fertigung der Resonanzmarker mit diskreten Elementen erfolgte mithilfe der
Aerosol-Depositionstechnologie, der Heißprägetechnik (beides Szenario 1) und der
Dickschichttechnik (Low-Temperature-Cofired-Ceramics / LTCC) (Szenario 2). In
Szenario 3 und 4 wurden selbstresonante Swiss-Roll-Strukturen verwendet, welche
mithilfe von laminierten Kupferfolien bzw. anodisch oxidierten Aluminiumfolien auf-
gebaut wurden. Es wurden jeweils mehrere Resonanzmarker gefertigt, von denen
die meisten eine Funktionserfüllung in Form einer hyperintensen Signalveränderung
zeigten. Bei einigen zeigten sich Fertigungsfehler, wie Leiterbahnunterbrechungen,
Leiterbahnkurzschlüsse und unzureichende Haftungen.
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Abstract
Magnetic resonance imaging (MRI) is well-suited for guiding minimally-invasive in-
terventions due to the superior soft tissue contrast, the image acquisition without
ionizing radiation and the possibility of arbitrary slice positioning. However, one
problem is the insufficient visualization of instruments within the MR image and,
thus, the limited hand-eye-coordination. For example, polymer catheters are poorly
visible within the patient. In contrast, MR compatible puncture needles made of
titanium cause so-called susceptibility artifacts whose shape depends on their ori-
entation with respect to the static magnetic field. Moreover, the instruments are
invisible outside the patient since they do not generate any MR signal. In particular,
this exacerbates the positioning of puncture needles. For visualizing those instru-
ments resonant circuits tuned to the Larmorfrequency of the MR unit – so-called
resonant markers – are well-suited. They amplify the exciting radio frequency ~B1
field locally and cause a flip angle amplification. So far, most prototypes reported in
literature consist of a wire-wound coil tuned with a capacitor component. Hence, the
aim of this dissertation is to develop a design process based on application-specific
fabrication of resonant markers using microsystems technology. The first step was to
deduce the theoretical principles required for dimensioning the markers. Therefor,
the resonance marker’s influence on the magnetization within the tissue has been
investigated based on the Bloch equations using MATLAB®. As a result, it can
be noted, that on the one hand a detuning of the resonant marker causes a phase
shift between 0° and 180° relative to the exciting magnetic field. Furthermore, a vari-
ation of the phase in the surroundings of the resonant marker has been observed.
These variations cause constructive and destructive superposition of both fields. A
resonant marker tuned to the Larmor frequency causes a flip angle amplification
of αamp “ α ¨
b
1` p0, 5 ¨Q ¨ cos2 βq2, where Q is the quality factor of the resonant
marker and β its inclination relative to the transverse plane. Additionally, the anal-
ysis showed that depending on the quality factor of the resonant marker several flip
angle cause a maximum voxel signal in its vicinity.
There are two construction variants: a combination of discrete elements (coil and
capacitor) and a realization of self-resonant structures. The dimensioning of the
former kind can be done by analytical calculation or numerical determination of
inductance, capacitance and resistance depending on the complexity of the struc-
ture. A method for calculating the resonant frequency of a self-resonant Swiss roll
structure contingent upon geometry and material parameters has been developed
iii
and validated.
The following chapter 4 presents the design process for resonant markers. This cycli-
cal and iterative process can be subdivided into four phases: plannung, realization,
evaluation and analysis phase. The concept involves an overview of application-spe-
cific requirements, an assortment of microsystem technologies for fabrication and a
summary of evaluation methods for geometrical, electrical and mechanical parame-
ters as well as functional testing within the MRI.
Resonant markers for four usage scenarios have been exemplarily developed and
evaluated based on this design process:
1. flexible instruments within the patient,
2. rigid instruments within the patient,
3. instruments outside the patient and
4. landmarks.
Those resonant markers consisting of discrete elements have been manufactured us-
ing aerosol deposition process, hot embossing (both for scenario 1) and thick film
technique (low temperature cofired ceramics / LTCC) (scenario 2). Self-resonant
Swiss roll structures have been used in scenario 3 and 4. Those were constructed
using laminated copper foil and anodic oxidized aluminum foils. In all cases sev-
eral resonant markers have been fabricated and most of them showed a function
fulfillment in form of a hyperintense signal change. Some of the fabricated markers
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Eine rasche Genesung des Patienten verbunden mit möglichst kurzen Krankenhaus-
aufenthalten ist seit jeher das Ziel der Medizin. Durch die technologischen Fort-
schritte der letzten Jahrzehnte konnte die minimal-invasive Interventionstechnik
entwickelt und etabliert werden. Solche Eingriffe unter lokaler Anästhesie verursa-
chen kleinste Traumata, wodurch das Risiko für Komplikationen minimiert wird
[1]. Bei dieser Operationstechnik werden spezielle Instrumente durch einen kleinen
Hautschnitt in den Patienten eingeführt und an die zu behandelnde Stelle im Körper
manövriert. Mithilfe dieses Verfahrens kann eine Diagnostik und Therapie rein lokal
beschränkt stattfinden. Somit ist es beispielsweise möglich, eine Biopsie eines ver-
dächtigen Gewebes zu entnehmen, um diese mittels pathohistologischer Verfahren
auf Malignität zu untersuchen [1]. Ebenso können Tumorerkrankungen direkt wäh-
rend der Intervention durch Erhitzen [2–4], Abkühlen [5, 6], Bestrahlung mit radio-
aktiven Substanzen [7] und Einsatz von Chemikalien [8] lokal behandelt werden. Der
damit erzielte Behandlungserfolg ist dabei direkt von einer präzisen Positionierung
der Instrumente abhängig. Da keine direkte Sichtverbindung zur Instrumentenspitze
gegeben ist, müssen mithilfe geeigneter Techniken (Schnitt-) Bilder aufgenommen
werden, welche sowohl die lokale Anatomie als auch die Lage der Instrumente zei-
gen. Dabei werden je nach Anwendungsfall die Röntgen-Bildgebung (in der Form
der Angiographie sowie der CT1), US2 und die MRT3 eingesetzt.
Da die reine Röntgenprojektionsbildgebung nur für die Darstellung röntgendichter
Strukturen wie Knochen oder Kontrastmittel in den Gefäßen sehr gut geeignet ist,
umfasst das Interventionsspektrum auch primär minimal-invasive Operationen am
Skelettapparat [9], sowie katheterbasierte Eingriffe im Gefäßsystem [10]. Die Com-
putertomographie ermöglicht hingegen eine Aufnahme von axialen Schnittbildern.





modalität auch für perkutane Interventionen, beispielsweise an der Leber [11], aber
auch an knöcheren Strukturen [12] eingesetzt. Bei der Röntgenbildgebung ist jedoch
immer zu beachten, dass ionisierende Strahlung verwendet wird, welche schädliche
Auswirkungen auf den menschlichen Körper haben und beispielsweise Krebserkran-
kungen auslösen kann. Dies impliziert vor allem ein Risiko für den interventionellen
Radiologen. Bei Interventionen unter auf Röntgenstrahlung basierenden Verfahren,
sind die inneren Organe des Operateurs zwar durch Bleischürzen und Bleiblenden ge-
schützt, jedoch sind beispielsweise die Augen der Streustrahlung ausgesetzt. Zudem
kann sich die Hand des Operateurs während der Intervention im direkten Strahlen-
gang befinden und so einer vergleichsweise hohen Strahlendosis ausgesetzt sein [1].
Dieses Risiko wird bei US und der MRT umgangen. Mithilfe der Ultraschallbildge-
bung werden Schnittbilder basierend auf den Schallreflexionseigenschaften an den
Gewebegrenzen erstellt. Die interventionelle Ultraschallbildgebung wird vor allem
für Brustbiopsien eingesetzt [13]. Für die Behandlung der inneren Organe ist die
Eindringtiefe zu gering. Darüber hinaus kommt es hinter luftgefüllten Organen –
wie der Lunge – aufgrund einer Totalreflexion zu Abschattungen. Ebenso reflektie-
ren knöcherne Strukturen wie die Rippen einen Großteil der einfallenden Schallwel-
len. Damit lassen sich beispielsweise bestimmte Bereiche der Leber nicht mittels US
darstellen.
Bei der MRT erfolgt die Bildakquise durch Ausnutzung des Resonanzeffektes von
Wasserstoffkernen, welche sich im statischen Magnetfeld befinden. Im Gegensatz zur
Röntgenbildgebung ist somit keine ionisierende Strahlung erforderlich. Zudem zeich-
net sich die MRT vor allem durch einen hervorragenden Weichgewebekontrast aus.
Damit können Läsionen – wie z. B. kleine Metastasen – dargestellt und identifiziert
werden, welche mit keiner anderen Bildgebungsmodaliät erkannt werden können [14].
Durch die Entwicklung von paralleler Bildgebung kann unter Verwendung geeigneter
Aufnahmeverfahren eine Bildakquise in annähernder Echtzeit (Aktualisierungsrate
1 fps4 [15]) mit ausreichender räumlicher Auflösung realisiert werden. Die bei der
MRT mögliche beliebige Schichtlegung im Patienten ist besonders für Interventionen
vorteilhaft, da vor allem rigide Instrumente trotz beliebiger Orientierung komplett
in einem Schnittbild dargestellt werden können.
Einen klinischen Einsatz findet die interventionelle MRT beispielsweise bei der mini-
mal-invasiven Diagnose und Therapie von Weichteil- und Knochentumoren [16, 17],
aber auch bei intravaskulären Eingriffen am Gefäßsystem [18]. Dennoch bringt die
4fps - frames per second / Bilder pro Sekunde
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(a) (b)
Abbildung 1.1: Zwei wesentliche MR-Scannerkonfigurationen: geschlossener 3 T
MR-Scanner Skyra (Siemens Healthcare AG, Erlangen, Deutschland; Photo© Peter
Knüppel (Institut für Medizintechnik / Otto-von-Guericke Universität)) mit 70 cm
Gantry (a) und offener 1 T MR-Scanner HFO Panorama (Philips Healthcare AG,
Best, Niederlande; Photo © Universitätsklinikum Magdeburg) mit vertikaler Ma-
gnetfeldrichtung (b)
interventionelle MRT einige Herausforderungen mit sich. Die in den Kliniken verfüg-
baren MRT-Systeme sind primär für den diagnostischen Einsatz ausgelegt. Die für
diesen Einsatz konzipierten MR5-Scanner bieten keinen ausreichenden Patientenzu-
gang. Sogenannte „wide-bore MR Scanner“ (vgl. Abb. 1.1(a)) oder offene Scanner-
systeme (vgl. Abb. 1.1(b)) können diese Problematik verbessern. Um in solchen Sys-
tem Interventionen durchführen zu können, bedarf es jedoch neben der Optimierung
des Patientenzuganges verschiedener weiterer technischer Entwicklungen. Wesentlich
sind hierbei MR-sichere bzw. MR-kompatible Instrumente, Methoden zum robusten
Tracking von Instrumenten, sichereres Therapiemonitoringverfahren, schnelle Bild-
gebung bei ausreichend hohem Kontrast sowie dedizierte MR-Empfangsspulen. Das
Erscheinungsbild des Instrumentes hängt maßgeblich von den verarbeiteten Mate-
rialien, der verwendeten MR-Sequenz sowie von dessen Orientierung zum statischen
Magnetfeld ab. So kommt es bei bestimmten Materialien zu sogenannten Auslö-
schungsartefakten, deren Dimension um ein Vielfaches größer als die geometrischen
Abmessungen ist (vgl. Abbildung 1.2, links). Ebenso können beispielsweise Kunst-
stoffkatheter im MR-Schnittbild sehr schlecht sichtbar sein (vgl. Abb. 1.2, rechts).
Die mangelnde Sichtbarkeit von Instrumenten in der MRT wurde als großes Pro-
blem identifiziert. Aus diesem Grund widmet sich diese Arbeit der Visualisierung
von Instrumenten im MR-Schnittbild, um eine bessere Positionierung bzw. Posi-
5Magnetresonanz
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Abbildung 1.2: Beispiele von MR-kompatiblen Instrumenten im MR-Schnittbild:
18 G Punktionsnadel (links) und 6 F Polymerkatheter (rechts) bei Verwendung einer
Gradientenechosequenz.
tionsüberprüfung der Instrumente zu ermöglichen. Die hierfür bisher eingesetzten
Methoden sollen nachfolgend kurz erläutert werden. Anschließend wird die daraus
resultierende Aufgabenstellung für die vorliegende Dissertation abgeleitet.
1.1 Stand der Technik der
Instrumentenvisualisierung bei der
interventionellen Magnetresonanztomographie
Aus dem Stand der Technik ergeben sich für die Instrumentenvisualisierung zwei
wesentliche Ansätze:
1. Bestimmung der Instrumentenposition mithilfe eines Trackingsystems und an-
schließende Markierung im MR-Schnittbild oder
2. lokale Veränderung des MR-Signals, wodurch es in der Folge zu Signalabschwä-
chungen oder -verstärkungen kommt, welche im MR-Bild als hypointense6 bzw.




1.1. Stand der Technik der Instrumentenvisualisierung bei der interventionellen
MRT
Instrumententracking mit anschließender Visualisierung im
MR-Schnittbild
Für die interventionelle Magnetresonanztomographie wurden bereits verschiedene
Trackingverfahren erforscht. Ein Prinzip zur Bestimmung der Position nutzt – bei
den sogenannten MR-basierten Verfahren – die ohnehin für die Bildgebung vor-
handenen Magnetfelder, entweder unter Zuhilfenahme der Gradientenfelder [19, 20]
oder über das zur Anregung genutzte hochfrequente Magnetfeld8 [21, 22] . Nach-
teil dieser Verfahren sind jedoch die hierfür benötigten langen elektrischen Leitun-
gen, welche ein Risiko darstellen können [23]. Ein weiteres, in [24, 25] vorgestelltes
MR-basiertes Trackingverfahren nutzt den Faraday-Effekt auf optisch aktive Ma-
terialien (z. B. seltene Erden) aus, um die Position und einen Orientierungswinkel
eines Instrumentes zu bestimmen. Werden solche Materialien einem Magnetfeld aus-
gesetzt, so zeigen diese abhängig von der Stärke des Magnetfeldes ein verändertes
Transmissionsverhalten für polarisierte EM-Wellen9. Bei dem damit entwickelten
4-DOF10-Trackingsensor erfolgte die Positionsbestimmung durch Messung der Trans-
mission bei Zuschalten der Gradienten während der Bildgebung. Die Verwendung
von seltenen Erden führt jedoch zu lokalen Feldstärkeinhomogenitäten und in der
Folge zu unerwünschten Bildartefakten [24]. Neben diesen speziellen MR-basierten
Methoden wurden in klinischen Studien auch häufig optische Trackingsysteme einge-
setzt [16, 26–28]. Bei dieser Methode werden zumeist drei passive lichtreflektierende
Marker an das rigide Instrument oder die Instrumentenhalterung angebracht. Mithil-
fe einer Stereokamera werden Lichtwellen im Infrarot-Bereich in den Arbeitsbereich
eingestrahlt und die Reflexion gemessen. Eine weitere Ein-Marker-Lösung wurde zu-
dem in [29] vorgestellt. Hierfür werden spezielle Moiré-Phase-Marker verwendet, de-
ren Muster sich abhängig von der Kippung ändert. Mit einer, direkt im Scannertun-
nel angebrachten, Ein-Linsen-Kamera kann das Muster des Markers aufgenommen
und dessen Position durch eine entsprechende bildbasierte Auswertung berechnet
werden. Die Hauptvorteile der optischen Methoden sind die hohe Genauigkeit bei
der Positionsberechnung der Marker, die Unabhängigkeit von der MR-Bildgebung
und die Verwendung elektrisch nichtleitender Materialien. Diese Methoden eignen
sich jedoch nur für rigide Instrumente, wobei die Genauigkeit der Positionsbestim-
mung der Instrumentenspitze von der Winkelgenauigkeit sowie von der Länge und
8Nähere Erläuterungen zu den Magnetfeldern bei der MRT sind den Grundlagen in Abschnitt 2.1
(ab Seite 9) zu entnehmen.
9elektromagnetische Wellen
10Degree of Freedom (Freiheitsgrad)
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Biegesteifigkeit des Instrumentes abhängt. Ebenso muss während der Intervention
immer eine direkte Sichtverbindung zwischen Kamera und Marker garantiert sein.
Für die Forschung an relativ kleinen Phantomen ist dies auch bei geschlossenen Scan-
nern gut realisierbar [26, 29, 30]. Bei der Übertragung dieses Verfahrens auf einen
klinischen Einsatz muss jedoch darauf geachtet werden, dass das FOV11 der Kame-
ra ausreichend groß ist, um den Marker in einem bestimmten Arbeitsraum robust
erfassen zu können. Zudem kann es während des Interventionsablaufes zu partiel-
len Abschattungen kommen, wodurch eine genaue Positionsbestimmung nicht mehr
möglich ist.
Instrumentenvisualisierung durch lokale Veränderung des MR-Signals
Der zweite Ansatz zur Instrumentenvisualisierung stellt die lokale Veränderung des
MR-Signals dar. Hierbei wird das Instrument komplett oder abschnittsweise im
MR-Bild hervorgehoben. Die Verfahren können hierbei je nach Energieeintrag als
passiv, semi-aktiv oder aktiv kategorisiert werden. Bei einem passiven Verfahren
wird keine Energie von außen zugeführt, es erfolgt lediglich eine lokale Beeinflus-
sung der Signalintensität durch die verwendeten Materialien. Hierfür existieren An-
sätze von Instrumentenbeschichtungen mit paramagnetischen Materialien [31] und
MR-kontrastmittelhaltigen Überzügen [32]. Im letzteren Fall wird mithilfe der Kom-
plex-Chemie ein gadoliniumhaltiger Überzug aus einem Hydrogel auf verschiedenen
Kathetern und Führungsdrähten hergestellt. Nachteil dieser Methode ist die notwen-
dige Quellphase des Hydrogels. Da dieser Überzug einen direkten Kontakt mit dem
umliegenden Gewebe haben muss, kann dem Ablösen der Schicht nicht durch eine
Kapselung vorgebeugt werden.
Als aktive Methode entwickelten Glowinski et al. eine Visualisierungsmethode, bei
welcher eine Leiterstruktur an dem Instrument angebracht ist und diese während
der MR-Bildgebung mit einem Gleichstrom (DC12) angeregt wird [33, 34], wodurch
ein zeitlich konstantes Magnetfeld erzeugt wird. Dieses überlagert sich mit dem sta-
tischen Magnetfeld ( ~B0) und den Gradientenfeldern und sorgt somit für eine lokale
Signalveränderung. Bei dieser Visualisierungsmethode kann das Instrument im Be-
reich der Leiterstruktur dargestellt werden. Die für dieses Verfahren benötigten lan-
gen elektrischen Leiter stellen jedoch immer ein Risiko für HF13-induziertes Erhitzen
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dar. Darüber hinaus erfahren stromführende elektrische Leiter je nach Ausrichtung
zum statischen Magnetfeld eine Kraftwirkung (Lorentzkraft).
Im Gegensatz zu den aktiven Verfahren wird bei semi-aktiven Methoden das an-
regende hochfrequente Magnetfeld genutzt, um einen Resonanzschwingkreis anzu-
regen. Das zugrunde liegende Prinzip stellten Burl et al. im Jahr 1996 vor, wobei
sie den Resonanzschwingkreis auf die Larmorfrequenz eines 0,5 T MR-Scanners
abgestimmt haben [35]. Die hierfür nötigen Bauelemente werden an Instrument an-
gebracht und fungieren als sogenannte Resonanzmarker zur Visualisierung des In-
strumentes. Das für die Bildgebung notwendige hochfrequente Wechselfeld ( ~B1) in-
duziert einen Strom in der Spule des Resonanzschwingkreises, welcher hierdurch zur
Resonanz angeregt wird. Der damit einhergehende verstärkte Stromfluss erzeugt ein
magnetisches Wechselfeld, welches sich mit dem ~B1-Feld überlagert. Hierdurch wer-
den die Spins lokal stärker angeregt und zeigen somit eine höhere Signalintensität.
Dieses verstärkte Signal erscheint im MR-Schnittbild als ein hyperintenses Areal.
Neben der Visualisierung von Instrumenten mithilfe von Resonanzmarkern können
diese auch zum Instrumententracking benutzt werden. In der Literatur wurden be-
reits zahlreiche Verfahren (z. B. [36–40]) vorgestellt, wobei hier jeweils drahtgewickel-
te Prototypen eingesetzt wurden, welche für den klinischen Einsatz nicht geeignet
sind. Aus diesem Grund fokussiert sich die vorliegende Dissertation auf die anwen-
dungsspezifische Realisierung von Resonanzmarkern mittels mikrosystemtechnischer
Fertigungsverfahren.
1.2 Forschungsschwerpunkte dieser Dissertation
Im Rahmen der Dissertation wird die Auslegung und Umsetzung von Resonanzmar-
kern zur hyperintensen Instrumentenvisualisierung im MR-Schnittbild behandelt.
Eine notwendige Voraussetzung hierfür besteht darin, die theoretischen Grundlagen
von Resonanzmarkern bezüglich ihrer elektrischen Eigenschaften sowie ihres Einflus-
ses auf die Magnetisierung der 1H-Kerne zu beschreiben. Hierbei findet eine Un-
terscheidung in klassische Resonanzschwingkreise – bestehend aus einer Spule und
einem Kondensator – und in selbstresonante Strukturen statt. Darauf aufbauend
können Resonanzmarker für potentielle klinische Anwendungen ausgelegt und mit-
tels mikrosystemtechnischer Fertigungsverfahren dediziert auf den Anwendungsfall
hin umgesetzt werden. Bei diesem Entwurfsprozess müssen verschiedene konstruk-
tiv-technologische Kriterien beachtet werden. So hängen die zulässigen Grenzwerte
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der Markergeometrien maßgeblich von den Abmessungen des auszurüstenden Instru-
mentes sowie von der klinischen Applikationen selbst ab. Darüber hinaus ist es er-
forderlich, dass die mechanischen und funktionellen Eigenschaften des Instrumentes
durch die Ausstattung mit einem Resonanzmarker nicht signifikant verändert wer-
den. Ebenso müssen Grenzwerte für die Sichtbarkeit des hyperintensen Bereiches im
MR-Schnittbild getroffen werden. Grundlegende Bedeutung sollte der elektrischen
Dimensionierung in Form von Frequenzabstimmung und erreichbarer Güte beige-
messen werden. Das entsprechende Resonanzverhalten muss derart ausgelegt wer-
den, dass zum einen eine optimale Sichtbarkeit des Instrumentes realisiert und zum
anderen ein HF-induziertes Erhitzen ausgeschlossen werden kann. Für die Funkti-
onserfüllung der Resonanzmarker steht dabei ebenso die Materialauswahl im Fokus.
Primär ist hierbei, dass die verwendeten Materialien keine unerwünschten Suszep-
tibilitätsartefakte verursachen. Darüber hinaus müssen die Materialien geeignete
elektrischen Eigenschaften (hohe elektrische Leitfähigkeit bzw. Permittivität) auf-
weisen. Ein weiteres Ziel dieser Dissertation stellt daher eine Machbarkeitsanalyse
dar, welche die Evaluation der technischen Funktionserfüllung für verschiedene An-
wendungsfälle, Designs und Fertigungstechnologien zum Inhalt hat. Hierbei werden
zunächst Betrachtungen zur Biokompatibilität, sowie zur technologischen Optimie-
rung oder Langzeitstabilität außer Betracht gelassen.
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2 Theoretische Grundlagen
2.1 Grundlagen der Magnetresonanztomographie
Die Magnetresonanzbildgebung nutzt die Präzessionsbewegung von Atomkernen
aus, welche einem statischen Magnetfeld ausgesetzt sind. Im klinischen Einsatz wer-
den primär die (1H)-Wasserstoffkerne zur Signalgebung herangezogen, da sie das am
häufigsten vorkommende Element im menschlichen Körper sind [41].
2.1.1 Wasserstoffkerne im statischen Magnetfeld ~B0 und im
zirkular-polarisiertem Wechselfeld ~B1
Das Verhalten der Wasserstoffkerne kann anschaulich mittels der semi-klassischen
Physik beschrieben werden. Das Proton des Wasserstoffkernes besitzt einen Spin und
dreht sich somit um seine eigene Achse. Aufgrund seiner Massemp besitzt das Proton
einen sogenannten Drehimpuls ~L – auch Kernspin genannt –, wobei ~L “ ~~I [42] gilt,
mit
§ ~ “ h
2pi
das reduzierte PlanckscheWirkungsquantum (mit h “ 6,62 ¨ 10´34 J s)
und
§ I die Spinquantenzahl (für Protonen gilt I “ 1
2
).
Dies führt zu einem kreiselähnlichen Verhalten. Darüber hinaus erzeugt die rota-
torische Bewegung elektrisch geladener Teilchen ein magnetisches Moment ~µ. Das
magnetische Moment ist eine konstante Größe und ergibt sich zu [42]
~µ “ γ~~I, (2.1)
wobei
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Abbildung 2.1: 1H-Kern mit magnetischem Moment µ
§ γ das gyromagnetische Verhältnis14
ist. Das magnetische Verhalten des 1H-Kerns kann anschaulich durch einen magneti-
schen Dipol mit einem Nord- und einem Südpol beschrieben werden (vgl. Abb. 2.1).
Aufgrund des magnetischen Momentes kann das Spin-1{2-Teilchen durch äußere Ma-
gnetfelder und elektromagnetische Felder bzw. Wellen beeinflusst werden. Wird vom
klassischen Vektormodell ausgegangen, so sind die magnetischen Momente der Was-
serstoffkerne im feldfreien Raum15 beliebig orientiert. Damit kompensieren sich die
magnetischen Felder aller Kerne, sodass keine makroskopische Nettomagnetisierung
existiert und ein Körper keine Magetisierung aufweist (vgl. Abb. 2.2(a)). Bei An-
legen eines starken homogenen Magnetfeldes können die Wasserstoffkerne aufgrund
des Zeeman-Effektes nur 2I ` 1 Energiezustände annehmen [42]. Für I “ 1{2 sind
das eine parallele (bzw. niedrig energetische) und eine anti-parallele (bzw. höher
energetische) Ausrichtung [42]. Aufgrund des Drehimpulses ~L kommt es zu einer
Präzessionsbewegung um die Magnetfeldachse (vgl. Abb. 2.2(b)).
Die Präzessionsfrequenz der Spins in einem Magnetfeld wird als Larmorfrequenz
f0 bezeichnet [45]. Sie wird berechnet mit
f0 “ γ˚ ¨B0, (2.2)
wobei
§ f0 die Larmorfrequenz in Hz und
§ B0 der Betrag der Magnetflussdichte des externen Magnetfeldes
14Da für die folgenden Betrachtungen die Angabe in MHzT sinnvoller ist, wird hier die Konstante
γ˚ “ γ2pi eingeführt.
15In Annäherung auch im Erdmagnetfeld
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Abbildung 2.2: Im feldfreien Raum besitzen die magnetischen Momente der Spins
eine beliebige Orientierung (a). Bei Einwirken eines externen homogenen Magnetfel-
des richten sich die Spins parallel und anti-parallel aus und führen eine Kreiselbe-
wegung durch (b). Die vektorielle Summe der magnetischen Momente pro Volumen
entspricht der Nettomagnetisierung M0 (c). (Abbildungen nach [43, 44])
sind [45]. Für die betrachteten 1H-Atomkerne beträgt γ˚ “ 42,58 MHz
T
. Damit er-
gibt sich eine Larmorfrequenz von 42,58 MHz für einen 1,0 T MR-Scanner und
127,74 MHz für einen 3,0 T MR-Scanner.
Die weitere Betrachtung eines Spinensembles in einem Volumen V stellt eine Ver-
einfachung des quantenmechanischen Problems dar und ermöglicht eine Berechnung
mithilfe der klassischen Elektrodynamik. Im Gleichgewichtszustand kompensieren
sich die magnetischen Momente der ausgerichteten Spins in x- und y-Richtung (vgl.
Abb. 2.2(c), [46]). Die Differenz der z-Anteile aus energetisch niedrigem und energe-
tisch hohem Niveau bilden die für die Bildgebung verantwortliche Nettomagnetisie-
rung ~M0 “ M0 ¨ ~ez. Diese ist abhängig vom statischen Magnetfeld, der Temperatur





§ N die Gesamtanzahl der Spins und
§ V das Volumen
sind [41]. Für Wasserstoffkerne ergibt sich die Nettomagnetisierung unter Anwen-
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dung von Gleichung (2.1) zu [45]





§ k die Boltzmann-Konstante (mit k “ 1,3181 ¨ 10´23 J
K
) und
§ T die absolute Temperatur
sind. Die transversale Magnetisierung in z-Richtung ist sensitiv gegenüber elektroma-
gnetischen Feldern. Vor einer erstmaligen Anregung entspricht sie der Nettomagne-
tisierung M0. Um den Resonanzeffekt auszunutzen, erfolgt die Anregung mit einem
zirkular-polarisiertem Wechselfeld16 bei der Larmorfrequenz. Aufgrund der Präzes-
sion der Spins, kann das Prinzip auf ein rotierendes Koordinatensystem übertragen
werden. Durch das einfallende Wechselfeld ~B1 wirkt eine Kraft auf die Spins. Da-










Abbildung 2.3: Durch ein einfallendes elektromagnetisches Feld wird die longitudi-
nale Magnetisierung in die transversale Ebene gekippt18(Abbildung nach [42])
Der Winkel, um den die Magnetisierung gekippt wird, wird als Flipwinkel α bezeich-
net. Dieser ist abhängig von der Amplitude des einfallenden ~B1-Feldes sowie der
Pulsdauer τp [47]. Es gilt
α “ γ ¨
ż
τp
B1 ptq dt. (2.5)
Das magnetische Wechselfeld, welches die präzidierende transversale Magnetisierung
16Das anregende Wechselfeld zirkuliert in der x-y-Ebene.
18Hier für ein rotierendes Koordinatensystem px1{y1{z1q, welches mit der Larmorfrequenz um die
z-Achse des lokalen Bezugssystems px{y{zq rotiert, wobei z1 “ z gilt.
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erzeugt, wird mittels geeigneter HF-Spulen empfangen. Aus diesem MR-Signal wird
dann das Schnittbild erzeugt.
2.1.2 Relaxationsvorgänge
Die Wechselwirkungen zwischen den angeregten Spins und ihrer Umgebung führen
zu einer Verringerung der transversalen Magnetisierung und einem Wiederaufbau
der longitudinalen Magnetisierung. Dieser Vorgang wird als Relaxation bezeichnet.
Es wird hierbei je nach Wechselwirkung in zwei Arten unterschieden: Spin-Gitter-Re-
laxation und Spin-Spin-Relaxation. Beide Vorgänge finden gleichzeitig und unabhän-
gig voneinander statt.
Spin-Gitter-Relaxation
Bei der Spin-Gitter-Relaxation interagiert das Proton mit dem umgebenden Atom-
gitter. Die Magnetisierung klappt in die z-Richtung zurück. Dadurch baut sich die
longitudinale MagnetisierungMz wieder auf und steht für eine erneute Anregung zur
Verfügung. Als charakteristische Zeit gilt dabei die sogenannte T1-Relaxationszeit.
Sie gibt die Zeitdauer zwischen Anregung und der Wiederherstellung der longitudi-
nalen Magnetisierung auf 63 % des Ausgangswertes an [48]. Eine kurze T1-Zeit be-
sitzt Fettgewebe mit T1 “ 260 ms (bei 1,5 T), wohingegen CSF19 mit T1 ą 4000 ms
(bei 1,5 T) langsam relaxiert [43]. Die T1-Relaxationszeit ist vor allem abhängig von
der magnetischen Flussdichte B0 des statischen Magnetfeldes und den Gewebeeigen-
schaften.
Abbildung 2.4 stellt den Zusammenhang zwischen dem T1-Kontrast und der Repeti-
tionszeit TR dar. Die Repetitionszeit ist dabei die Zeitspanne zwischen zwei Anregun-
gen. Wird sie relativ lang gewählt (im Bereich von mehreren Sekunden), so ist die
longitudinale MagnetisierungMz für alle Gewebe wieder hergestellt. Bei einer erneu-
ten Anregung kann die gesamte Magnetisierung um den Flipwinkel α umgeklappt
werden. Bei kürzeren Repetitionszeiten hingegen ist anregbare longitudinale Magne-
tisierung stark von dem Spin-Gitter-Relaxationsverhalten des Gewebes anhängig.
Die so akquirierten MR-Aufnahmen weisen eine T1-Gewichtung (T1w) auf.
19Cerebrospinal Fluid (Zerebrospinalflüssigkeit)
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Mz
t
Gewebe mit langem T1




Abbildung 2.4: T1-Kontrast bei unterschiedlichen Repetitionszeiten TR: nach Anre-
gung mit einem 90°-Puls klappt die longitudinale Magnetisierung in die x-y-Ebene
um. Je nach Art des Gewebes ist die Spin-Gitter-Relaxation unterschiedlich stark
ausgeprägt (verschiedene T1-Zeiten). Durch Variation der Repetitionszeit kann der
T1-Kontrast im MR-Bild verstärkt oder abgeschwächt werden (Abbildung nach [43]).
Spin-Spin-Relaxation
Die magnetischen Momente µ der Spins sorgen für lokale Veränderungen des magne-
tischen Feldes. Dadurch wechselwirken die Spins untereinander und verändern ihre
Präzessionsfrequenz. Das führt dazu, dass die Spins außer Phase geraten, wodurch
sich Anteile der Magnetisierungskomponenten aufheben. Als Folge verringert sich
















Abbildung 2.5: T2- und T2˚ -Relaxation der Spins: nach der Anregung sind alle Spins
in Phase; die transversale Magnetisierung Mxy (schwarzer Pfeil) ist maximal (a).
Aufgrund der Spin-Spin-Wechselwirkungen dephasieren die Spins (graue Pfeile), wo-
durch die transversale Magnetisierung immer weiter abnimmt (b,c) (Abbildungen
nach [43]).
Die charakteristische Zeit für diesen Vorgang ist die T2-Relaxationszeit. Sie be-
schreibt die Zeitspanne zwischen Anregung und Abbau der transversalen Magneti-
sierung auf 37 % des Ausgangswertes [48]. Die T2-Relaxationszeit ist vor allem vom
Gewebe und weniger von B0 abhängig. Mit Zeiten von wenigen 80 ms für Fettgewebe
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(bei 1,5 T) bzw. T2 ą 2000 ms für CSF (bei 1,5 T) geht dieser Relaxationsvorgang
wesentlich schneller als die Spin-Gitter-Relaxation vonstatten [43].
Eine Beschleunigung des Dephasierens wird durch lokale Feldinhomogenitäten ver-
ursacht. Diese treten vor allem an Grenzschichten (Gewebe-Luft) oder in Folge von
ferromagnetischen Partikeln auf. Die transversale Magnetisierung zerfällt dann mit





` γ ¨∆B0, (2.6)
wobei




Gewebe mit langem T2




Abbildung 2.6: T2-Kontrast bei unterschiedlichen Echozeiten TE: nach Anregung mit
einem 90°-Puls klappt die longitudinale Magnetisierung in die x-y-Ebene um. Je
nach Art des Gewebes ist die Spin-Spin-Relaxation unterschiedlich stark ausgeprägt
(verschiedene T2-Zeiten). Durch Variation der Echozeit kann der T2-Kontrast im
MR-Bild verstärkt oder abgeschwächt werden (Abbildung nach [43]).
Abbildung 2.6 stellt den Zusammenhang zwischen dem T2-Kontrast und der Echo-
zeit TE dar. Wird der anregende Flipwinkel 90° gewählt, so klappt die gesamte
longitudinale Magnetisierung Mz,0, welche vor der Anregung zur Verfügung stand,
in die Transversalebene um. Durch die bereits beschriebene Spin-Spin-Relaxation
verringert sich die transversale Magnetisierung Mxy und damit das MR-Signal. Die
Echozeit ist dabei die Zeitspanne zwischen der Anregung und dem Signalempfang.
Wird sie sehr kurz gewählt (TE,1; im Bereich von einigen Millisekunden), so ist der
Einfluss der gewebespezifischen Spin-Spin-Relaxation sehr gering. Bei langen Re-
petitionszeiten ist die Signalstärke dann maßgeblich von der Nettomagnetisierung
und damit von der Anzahl der Protonen im Volumen abhängig. Die so akquirierten
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MR-Aufnahmen weisen eine Protonendichte-Gewichtung (PDw) auf. Für kürzere
Zeitspannen zwischen den Anregungen ist das MR-Signal von der T1-abhängigen
Startmagnetisierung Mz,0 abhängig. Eine stärkere T2-Wichtung (T2w) wird mit
Echozeiten im Bereich von 100 ms (TE,2) erreicht. Bei zu langen Echozeiten (TE,3)
und gleichzeitig kurzen Repetitionszeiten zeigt das MR-Bild keine spezifische Ge-
wichtung und ist damit nicht aussagekräftig.
Bloch-Gleichungen
Das Verhalten eines Spin-Ensembles kann durch die sogenanntenBloch-Gleichungen
beschrieben werden. Die zeitliche Änderung der Magnetisierung hängt dabei von der
vorhandenen Magnetisierung sowie der magnetischen Flussdichte ab. Für das Labor-





“ γ ~M ˆ ~B. (2.7)
Die Magnetisierung rotiert mit der Kreisfrequenz ω0 um die z-Achse. Zur Vereinfa-
chung kann daher der Amplitudenbetrag des rotierenden Vektors durch Wahl eines
mit ωRot rotierenden Koordinatensystems tx1, y1, z1u dargestellt werden. Die Kreis-
frequenz ωRot entspricht im Allgemeinen der Kreisfrequenz ωT des transversalen



















Die magnetische Flussdichte ~B setzt sich aus dem statischen Magnetfeld und dem
hochfrequenten Wechselfeld zusammen. Für ein zirkular polarisiertes Anregungsfeld
gilt ~B1 “ tB1 sinωTt, B1 cosωTt, 0u [45]. Bei ωRot “ ωT besitzt das B1-Feld im
rotierenden Koordinatensystem nur noch eine zeitlich konstante Komponente in x1-
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In obiger Gleichung ist ϕB1 die Phase des ~B1-Feldes [45]. Unter Berücksichtigung






















Die Rotationsgeschwindigkeit ω1 beschreibt den Flippprozess der Wasserstoffkerne
aus der Longitudinalrichtung (Mz) in die Transversalebene (Mx{y). Die Gleichungen
zeigen, dass die Änderungen der x- bzw. y-Komponente zudem von der T2-Relaxation
des Gewebes abhängen. Einen weiteren Einfluss weisen die Gradientenfelder auf. Ist
beispielsweise der z-Gradient aktiv, erhöht sich die Rotationsgeschwindigkeit der
Wasserstoffkerne auf ω0 “ γB0 ` z ¨ Gz. Damit ist pω0 ´ ωRotq ‰ 0. In der Folge
ändert sich die Phase der Magnetisierung, d. h. pMxqRot geht in pMyqRot über und
vice versa. Die Transversalmagnetisierung baut sich mit ω1 auf und relaxiert mit T2.
2.1.3 Ortskodierung
Die Ortskodierung von MR-Bildern beinhaltet zum einen die Schichtselektion und
zum anderen innerhalb der angeregten Schicht die Frequenz- und Phasenkodierung.
Zur Selektion einer bestimmten Schicht – beispielsweise einer axialen Schicht – wird
das statische Magnetfeld ~B0 während der Anregung mit einem Gradientenfeld über-
lagert. Dieses besitzt in einem bestimmten Bereich (maximales FOV) eine lineare
Abhängigkeit Gz ¨z ¨~ez und hat im Isozentrum20 seinen Nulldurchgang. Für den Fall
einer axialen Schicht entspricht der Schichtselektionsgradient GSS dem Gradienten
Gz in z-Richtung. Die Larmorfrequenz der Spins variiert folglich in Abhängigkeit
von der z-Richtung. Es gilt
f0 pzq “ γ˚ ¨ pB0 `Gz ¨ zq . (2.13)
Nach dem Einstrahlen des ~B1-Feldes wird der Schichtselektionsgradient wieder aus-
geschaltet.
20Das Isozentrum ist das Zentrum des Magneten [51]. Es stellt zudem den Ursprung des Patienten-,
Gradienten- sowie des physikalischen Koordinatensystems dar [52].
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Abbildung 2.7: Prinzip der Schichtselektion: das statische Magnetfeld wird mit einem
ortsabhängigen Gradientenfeld überlagert. Dadurch variiert die Larmorfrequenz
der Spins (beispielsweise in z-Richtung bei axialen Schnitten). Ein Einstrahlung
eines ~B1-Feldes mit einer bestimmten Frequenz und Bandbreite ermöglicht eine se-
lektive Anregung der Spins einer spezifischen Schicht.
Die Stärke des Gradientenfeldes und die Bandbreite des anregenden ~B1-Feldes er-
möglichen die Einstellung einer Schichtdicke sd (vgl. Abb. 2.7, [45]). Nach der Anre-
gung präzedieren alle Spins mit der gleichen Frequenz. Zur Zuordnung der einzelnen
Signale zu den jeweiligen Voxeln21 werden sogenannte Phasenkodier- und Frequenz-
kodiergradienten zugeschalten. Der Phasenkodiergradient wird für eine bestimmte
Zeitspanne angeschaltet und bewirkt eine Variation der Präzessionsfrequenz inner-
halb dieser Zeitspanne. Dadurch entsteht ein Phasenversatz der Spins in Phasenko-
dierrichtung (z. B. y-Richtung) [45]. Das MR-Signal wird in die andere Bildrichtung
(z. B. x-Richtung) durch den Frequenzkodiergradienten aufgelöst, welcher während
des Signalempfangs aktiv ist. Dadurch präzedieren die Spins abhängig von ihrer Po-
sition mit einer bestimmten Frequenz [45]. Das empfangene MR-Signal stellt dabei
die Summe der Einzelsignale der gesamten angeregten Schicht dar. Es kann in die
einzelnen Frequenzbestandteile, jedoch nicht in die einzelnen Phasenlagen aufgelöst
werden. Aus diesem Grund wird die Messung mit verschiedenen Stärken des Phasen-
kodiergradienten wiederholt, um so zusätzliche Informationen zu gewinnen. Die so
erhaltenen Signalbestandteile werden in den sogenannten k-Raum eingetragen. Wur-
den genügend Messungen durchgeführt und ist der k-Raum entsprechend gefüllt, so
kann das MR-Schnittbild mittels einer 2D FFT22 rekonstruiert werden.
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2.1.4 MR-Pulssequenzen
Die Akquirierung von MR-Signalen kann nicht unmittelbar nach der Anregung er-
folgen, da erst die Gradienten zur Ortskodierung geschaltet werden müssen. Das Zu-
schalten der Gradienten bewirkt ein Dephasieren der Spins, wodurch sich die Trans-
versalmagnetisierung verringert. Aus diesem Grund sind Methoden zur Generierung
eines Echosignals erforderlich. Die verwendeten MR-Pulssequenzen unterscheiden
sich hier u. a. nach der Art der Echoerzeugung. Zwei grundlegende Sequenzen sind




























Abbildung 2.8: (a) Pulsdiagramm einer SE-Sequenz mit einem
180°-Rephasierungspuls; (b) Pulsdiagramm einer GE-Sequenz mit einem nega-
tiven Rephasierungsgradienten (nach [43]).
Bei der Spinechosequenz erfolgt die Anregung über einen 90°-Puls (vgl. Abb. 2.8(a)).
Nach der Anregung nimmt die transversale Magnetisierung aufgrund des Dephasie-
rens (T2- bzw. T2˚ -Relaxation) ab. Der darauffolgende 180°-Puls klappt die Spins
um eine weitere halbe Drehung um. Dadurch drehen die Spins sich nun in die ent-
gegengesetzte Richtung und rephasieren [43, 45]. Dies wird auch als Rephasierungs-
oder Refokussierungspuls bezeichnet. Nach der Echozeit TE sind die Spins wieder in
Phase und ermöglichen eine Messung der transversalen Magnetisierung. Durch den
Rephasierungspuls werden lokale Feldinhomogenitäten kompensiert. Das bedeutet,
dass das gemessene MR-Signal mit einer T2- statt einer T2˚ -Relaxation abfällt.
Die Gradientenechosequenz nutzt im Gegensatz zur SE-Sequenz einen Gradienten
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werden die Spins durch einen negativen Frequenzkodiergradienten gezielt dephasiert
(vgl. Abbildung 2.8(b)). Der anschließende positive Frequenzkodiergradient kehrt
dieses „Auseinanderlaufen“ um und sorgt für ein Rephasieren [43, 45]. Zu dem Zeit-
punkt, zu dem die Spins wieder in Phase sind, wird das MR-Signal gemessen. Der
Vorteil dieser Pulssequenz besteht darin, dass kein zusätzlicher HF-Puls geschaltets
werden muss. Dadurch ist die Akquisitionszeit geringer als bei herkömmlichen Spi-
nechosequenzen [43]. Nachteilig ist jedoch, dass lokale Feldinhomogenitäten nicht
kompensiert werden können [43, 45]. Dadurch ist diese Sequenz sehr anfällig für
Suszeptibilitätsartefakte.
2.1.5 MR-Sicherheit und MR-Kompatibilität
Medizinprodukte innerhalb der MR-Umgebung müssen gewissen Anforderungen der
MR-Sicherheit sowie MR-Kompatibilität genügen. Die Forderung ist hierbei, dass
von den Instrumenten zum einen keine direkte Gefahr für den Patienten und Opera-
teur ausgeht und zum anderen die Behandlungssicherheit (d. h. keinen signifikanten
Einfluss auf die Bildqualität) gewährleistet ist. Die MR-Sicherheit eines Medizinpro-
duktes beinhaltet dabei folgende Aspekte:
• Anziehungskräfte durch das statische Magnetfeld
• Torsionskräfte durch das statische Magnetfeld
• HF-induziertes Erhitzen durch das anregende ~B1-Feld
Die MR-Bildgebung ist zudem sehr empfindlich gegenüber lokalen Feldstärkeinho-
mogenitäten des statischen ~B0-Feldes sowie des hochfrequenten ~B1-Feldes. Solche
Inhomogenitäten können zu unerwünschten Bildstörungen – den sogenannten Arte-




Folgend werden die einzelnen Aspekte der MR-Sicherheit und MR-Kompatibilität
beschrieben.
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Anziehungskräfte durch das statische Magnetfeld
Ferromagnetische Atome besitzen ein permanentes magnetisches Dipolmoment ~µ “
~M ¨ V , wobei ~M “ χ
µ0
¨ ~B gilt [53]. Die magnetische Suszeptibilität χ ist hierbei ein
Maß für die Magnetisierbarkeit eines Körpers durch ein auf ihn wirkendes externes
Magnetfeld. Wird ein solches Objekt in ein Magnetfeld ~B0 gebracht, erfährt es eine
magnetische Energie Emag “ ~µ ¨ ~B0 [54]. Die daraus resultierende Anziehungskraft
an einem Ort ~r berechnet sich durch den Gradienten der Energie ~FA “ ~∇Emag [54].
Entlang der z-Achse ergibt sich die Anziehungskraft zu [55]




§ µz das gesamte magnetische Dipolmoment in z-Richtung
§ Ms die Sättigungsmagnetisierung des Materials
sind. Mit ~M “ χ ¨ ~H [56] folgt, dass unterhalb der Sättigungsmagnetisierung die
magnetische Suszeptibilität χ eine direkte Proportionalität zwischen der Magneti-
sierung ~M des Stoffes und der Magnetfeldstärke ~H beschreibt. Für Eisen liegt die




Abbildung 2.9: Anziehungskraft auf ein ferromagnetisches Objekt mit der Masse




Die Kraftwirkung am Ort ~r ist somit direkt abhängig von der magnetischen Suszepti-
bilität bzw. der Sättigungsmagnetisierung, sowie dem Volumen des Objektes und der
magnetischen Flussdichte ~B0. Die Kraftwirkung ist dabei in Richtung des stärksten
21
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Gradienten gerichtet. Innerhalb des MRTs, d. h. im homogenen Magnetfeld, wirkt
jedoch keine Anziehungskraft auf das ferromagnetische Objekt.
Mithilfe des ASTM-Standards F2052-06e1 [57] kann die Wirkung von Anziehungs-
kräften auf Medizinprodukte evaluiert werden.
Torsionskräfte durch das statische Magnetfeld
Aufgrund der magnetischen Energie Emag wirkt ebenso eine Torsionskraft auf das fer-
romagnetische Objekt. Allgemein berechnet sich die Torsionskraft durch das Kreuz-
produkt ~FT “ ~Mˆ ~B0 [54]. Die Magnetisierung ~M am Punkt ~rO innerhalb des Objek-
tes ist dabei direkt proportional zur externen magnetischen Flussdichte ~B p~rOq. Bei
einem geometrisch unsymmetischen Objekt, wie beispielsweise einer Schere, welches
sich in einem homogenen Magnetfeld befindet, ist die Verteilung der Weissschen













Abbildung 2.10: Torsionskraft auf ein ferromagnetisches Objekte in der
MRT-Umgebung: (a) örtlich verteilte Magnetisierung ~M (schwarze Pfeile, die Länge
der Pfeile gibt die Stärke an) für geometrisch unsymmetrische Objekte in einem ho-
mogenen Magnetfeld (graue Pfeile); (b) die resultierende Torsionskraft ~FT bewirkt
ein Drehmoment und damit eine Längsausrichtung des Objektes zum ~B0-Feld
Damit wirkt an jedem Punkt eine unterschiedliche Kraft, woraus sich eine resultie-
rende Torsionskraft ergibt (vgl. Abb. 2.10(b)). Das Objekt richtet sich entlang seiner
Längsachse aus [55], so dass sich die einzelnen Magnetisierungsvektoren konstruktiv
überlagern. Der gleiche Effekt zeigt sich für geometrisch symmetrische Körper in
einem inhomogenen Magnetfeld.
Der ASTM-Standard F2213-06 [58] beschreibt ein Testverfahren zur Evaluierung
von Torsionskräften auf Medizinprodukte.
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HF-induziertes Erhitzen durch das anregende ~B1-Feld
Die Erhitzung von elektrisch leitenden Strukturen ist eine bekannte Gefahr im MRT.
Als Ursache dafür wird der Antenneneffekt (Auftreten von stehenden elektromagne-
tischen Wellen) sowie der „elektrische Kurzschluss“ von elektrischen Potentialen in-
nerhalb des Körpers gesehen [23]. Beide Effekte regen einen Stromfluss im Gewebe
an, welcher zu einer Erhitzung führen kann. Wie stark sich das Gewebe erhitzt,
hängt dabei von dem SAR25-Wert der Sequenz, der elektrischen Leitfähigkeit und
dem Wärmeleitungskoeffizienten des Gewebes sowie von der Lage der metallischen
Struktur ab [23, 59].
In [23] wurden verschiedene Drähte (mit und ohne Isolation; verschiedene Längen
`Draht) in unterschiedlichen Positionen und Formen im MRT getestet. Dabei wurden
teilweise Temperaturanstiege von ą 30 K gemessen. Der ASTM-Standard F2182-09
[60] beschreibt ein Testverfahren zur Evaluierung von HF-induzierter Erhitzung von
passiven Implantaten.
Zipper-Artefakte
Zipper-Artefakte sind in den MR-Aufnahmen als weiße Streifen in Phasenkodierrich-
tung bei einer bestimmten Frequenz gekennzeichnet. Sie entstehen, wenn das MRT
durch elektromagnetische Störfelder im Bereich der Larmorfrequenz gestört wird.
Diese Störungen können zum einen strahlungsgebunden (z. B. Radiowellen) und
zum anderen leitungsgebunden (Mantelwellen) in den MR-Scannerraum gebracht
werden. Während der Akquisation des Echosignals werden diese ebenso durch die
MR-Empfangsspulen gemessen. Im MR-Bild zeigen sich diese als Streifen in Pha-
senkodierrichtung [61]. Abbildung 2.11(b) zeigt eine koronale MR-Aufnahme eines
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(a) (b)
Abbildung 2.11: Zipperartefakt während einer RFA [61]: koronale MR-Aufnahme
der Leber mit einer RFA-Nadel bei (a) ausgeschaltetem und (b) eingeschaltetem
RFA-Gerät.
Wirbelstromartefakte
Wirbelstromartefakte treten in der direkten Umgebung von metallischen Objekten
auf [62]. Das anregende ~B1-Feld induziert nach dem Faradayschen Gesetz einen
Strom in das Metall. Dieser Stromfluss regt wiederum ein Magnetfeld der gleichen
Frequenz an, welches sich mit dem Anregungsfeld überlagert. Damit wird der Flip-
winkel lokal verändert. Dies führt zu einem hyperintensen Bereich um das metallische
Objekt (vgl. Abb. 2.12).
(a) (b)
Abbildung 2.12: Wirbelstromartefakt eines 27 mm langen Kupferdrahtes im 3 T
MRT [62]: Orientierung des Drahtes senkrecht (a) und parallel (b) zum statischen
~B0-Feld
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Suszeptibilitätsartefakte
Schenck teilte die Materialien in drei Gruppen ein [63]:
1. MR-inkompatibel (Magnetisierung M0 ‰ 0 und/oder magnetische Suszeptibi-
lität |χ| ą 10´2)
2. MR-kompatibel erster Art (magnetische Suszeptibilität 10´5 ă |χ´ χH2O| ă
10´2)
3. MR-kompatibel zweiter Art (magnetische Suszeptibilität |χ´ χH2O| ă 10´5)
Wenn ein paramagnetisches Objekt in ein Magnetfeld eingebracht wird, wird es
magnetisiert und erzeugt wiederum ein Magnetfeld. Beide Magnetfelder überlagern















































Abbildung 2.13: Berechnung der magnetischen Flussdichte eines Titanzylinders in
einem statischen Magnetfeld nach [64]: Vektorfeld der magnetischen Flussdichte (b)
innerhalb und (c) außerhalb des Objektes
Die Berechnung der Suszeptibilitätsartefakte für einfache geometrische Objekte –
z. B. Kugel oder Zylinder – kann analytisch erfolgen. In [64] ist dafür eine Be-
rechnungsformel für die magnetische Flussdichte innerhalb, sowie außerhalb des
Objektes angegeben. Für einen Titanzylinder, welcher orthogonal zum statischen
Magnetfeld orientiert ist (vgl. Abb. 2.13(a)) ergibt sich ein homogenes Vektorfeld
innerhalb (Abb. 2.13(b)) und ein magnetisches Dipolfeld außerhalb (Abb. 2.13(c)).
Aufgrund dieser Inhomogenitäten verschiebt sich die Larmorfrequenz in der Nähe
des Objektes. Dies sorgt für einen Fehler in der Phasen- und Frequenzkodierung, wo-
durch es zu Fehlinterpretationen bei der Rekonstruktion des MR-Bildes (2D Fouri-
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ertransformation) kommt. Das empfangene Echosignal wird folglich einem falschen
Voxel zugeordnet. Des Weiteren verursachen die Inhomogenitäten einen schnelleren
T2˚ -Abfall. Ist die Zeitspanne bis zum Abbau des Signals kürzer als die Echozeit
TE, so kann an diesem Ort kein Signal mehr empfangen werden. Abbildung 2.14
















Abbildung 2.14: Suszeptibilitätsartefakt zweier Punktionsnadeln: Orientierung der
Nadeln senkrecht (a) und parallel (b) zum statischen ~B0-Feld
Diese wurden perpendikular und parallel zum statischen ~B0-Feld orientiert. Es zeigt
sich, dass das Suszeptilitätsartefakt stark abhängig von der Orientierung des Objek-
tes ist. Zudem sind Gradientenechosequenzen deutlich artefaktanfälliger im Vergleich
zu Spinechosequenzen.
Der ASTM-Standard F2119-07 [65] beschreibt ein Testverfahren zur Evaluierung
von Artefakten in der Umgebung von passiven Implantaten.
2.2 Funktionsprinzip von elektrischen
Schwingkreisen
Resonanzschwingkreise sind einfache Schaltungen bestehend aus mindestens einem
induktiven und einem kapazitiven Energiespeicher. Die Anregung des Schwingkreises
im MRT erfolgt durch eine Spannungsinduktion des hochfrequenten ~B1-Feldes. Bei
26
2.2. Funktionsprinzip von elektrischen Schwingkreisen
einer einfachen Leiterschleife entspricht die induzierte Spannung uq der zeitlichen
Änderung des magnetischen Flusses Φ durch die Leiterschleifenfläche A. Es gilt





~B1 ptq ¨ d ~A. (2.15)
Unter der Annahme, dass die magnetische Flussdichte im Bereich des Resonanz-
markers örtlich konstant ist, vereinfacht sich die Berechnung zu
uq ptq “ BB1 ptqBt ¨ A ¨ cos β. (2.16)
In obiger Gleichung beschreibt β den Winkel zwischen dem Orientierungsvektor des
~B1-Feldes und dem Normalenvektor der Fläche A. Bei Spulen mit N Windungen
sorgt der verkettete Fluss Ψ für die Spannungsinduktion:
uq ptq “ BΨ ptqBt « N ¨
BΦ ptq
Bt . (2.17)
Die induzierte Spannung regt einen Stromfluss iq ptq durch den Schwingkreis an. Im
Falle der resonanten Resonanzmarker kann von einem Reihenschwingkreis ausgegan-







Abbildung 2.15: Ersatzschaltbild eines Resonanzmarkers mit Anregung
durch den Widerstand R gekennzeichnet. Diese umfassen zum einen die ohmschen
Verluste aufgrund der begrenzten elektrischen Leitfähigkeit der Spule und zum an-
deren die Beladung des Schwingkreises durch das umgebende Gewebe. Aus dem
Maschensatz ergibt sich
uq ptq “ uL ptq ` uR ptq ` uC ptq , (2.18)
uq ptq “ L ¨ di ptq
dt




i pt1q dt1. (2.19)
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Die homogene Lösung dieser Differenzialgleichung – d. h. bei uq ptq “ 0 – kann
mithilfe des eλt-Ansatzes bestimmt werden. Mit i ptq “ K ¨ eλt folgt
0 “
ˆ
L ¨ λ2 `Rλ` 1
C
˙
¨K ¨ eλt, (2.20)





Die Lösung der quadratischen Gleichung liefert













In obiger Gleichung ist δ die Abklingkonstante und ω0 die Kennkreisfrequenz. Bei
sehr starker Dämpfung, d. h. im Kriechfall gilt δ ą ω0. Für schwingungsfähige Sys-
teme gilt δ ă ω0. Damit folgt















wobei ωd die Eigenkreisfrequenz ist. Wird der Schwingkreis einmalig angeregt, so
schwingt er mit der Eigenkreisfrequenz, welche kleiner als die Kennkreisfrequenz ω0
ist.
Die Transformation von Gleichung (2.19) in den Frequenzbereich liefert
I pωq “ Uq pωq
Z pωq “
jω ¨N ¨ A ¨ cos β ¨B1 pωq
jωL`R ´ j 1
ωC
. (2.24)
Im Resonanzfall, d. h. bei einer erzwungenen Schwingung, kompensieren sich die






Der Strom ist dann maximal und nur noch durch den ohmschen Widerstand R
begrenzt. Die Stromverstärkung ergibt sich aus dem Gütefaktor Q. Dieser beschreibt
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“ ωresL ¨ I
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Abbildung 2.16 zeigt exemplarisch den Betrag und die Phase der komplexen Im-
pedanz Z eines Schwingkreises in Abhängigkeit von der Frequenz f . In diesem Bei-
spiel wurde angenommen, dass die Resonanzfrequenz der Larmorfrequenz eines 3T
MRTs27 entspricht.






















Abbildung 2.16: Amplituden- und Phasengang der Impedanz eines Reihenschwing-
kreises abhängig von der Frequenz
Aus dieser Abbildung ist ersichtlich, dass im Resonanzfall die Impedanz rein reell
ist. Bei einer Anregung mit einer Frequenz f ą fres weist die Impedanz des Schwing-
kreises ein induktives Verhalten mit einer Phasenverschiebung im Bereich 0° bis 90°
auf. Im Gegensatz dazu verhält sich der Resonanzschwingkreis bei einer Anregung
mit einer Frequenz f ă fres kapazitiv.
27beispielsweise das MAGNETOM Skyra 3T (Siemens AG Healthcare Sector, Erlangen, Deutsch-
land)
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Die induzierte Spannung selbst weist eine Phasenverschiebung von 90° zum anregen-
den Magnetfeld auf (vgl. Gleichung (2.16)). Aufgrund der beschriebenen Zusammen-
hänge variiert die Phasenverschiebung zwischen dem anregendem und dem durch den
Stromfluss erzeugten Magnetfeld von ϕ “ 0° (konstruktive Überlagerung im induk-
tiven Fall, d. h. f ąą fres) bis ϕ “ 180° (destruktive Überlagerung im kapazitiven
Fall, d. h. f ăă fres).
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3 Theoretische Betrachtung der
Resonanzmarker
3.1 Resonanzmarker im MRT
Ausgangspunkt ist ein Resonanzmarker bestehend aus einer Zylinderspule und einem
Kondensator. Es soll der Einfluss auf die Magnetisierung bei Anregung durch das
hochfrequente Wechselfeld untersucht werden, wenn der Resonanzmarker um den
Winkel β zur Transversalebene geneigt ist (vgl. Abb. 3.1(a) und 3.1(b)).
Der zeitliche Verlauf des ~B1-Feldes besteht aus einer Hüllkurve fB,H (z. B. Han-
ning-gefilterte Sinc-Funktion) sowie einer Sinusschwingung fB,T bei der Trägerfre-
quenz (Larmorfrequenz) ω0. Es folgt
B1 ptq “ Bˆ1 ¨ fB,H ptq ¨ fB,T ptq . (3.1)
Für die Bestimmung der induzierten Spannung wird die zeitliche Ableitung von ~B1
benötigt (siehe Gleichung (2.16)). Das Anwenden der Produktregel liefert
BB1
Bt “ Bˆ1 ¨
„






Bt “ ω0 ¨ cos pω0t` ϕq (3.3)
folgt
BB1
Bt “ Bˆ1 ¨
„BfB,H
Bt ¨ sin pω0t` ϕq ` fB,H ¨ ω0 ¨ cos pω0t` ϕq

. (3.4)
Zur Minimierung des Rechenaufwandes soll die Berechnung der induzierten Span-
nung sowie des daraus resultierenden Stromes im Frequenzbereich erfolgen. Dabei
ist zu beachten, dass eine Multiplikation im Zeitbereich einer Faltung im Frequenz-
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B1-,^     
Marker
B1+,^     
Marker
B1,^       
Marker
(d)
Abbildung 3.1: Einfluss der Orientierung des Resonanzmarkers zum anregenden
~B1-Feld: (a,b) die Neigung der Induktionsfläche des Resonanzmarkers um den Win-
kel β relativ zur Transversalebene sorgt für eine um den Faktor cos β geringere
Induktion. (c,d) Das linear polarisierte Magnetfeld des Resonanzmarkers ist entlang
der Markerachse orientiert und kann in ein vorwärts- und rückwärts zirkular polari-
siertes Magnetfeld zerlegt werden.
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bereich entspricht. Die Sinus- bzw. Kosinusfunktion entspricht im Frequenzbereich
einem Dirac-Puls bei der Frequenz ω0. Eine Faltung einer Funktion f pωq mit einem
Dirac-Puls an der Stelle ω0 führt zu einer Verschiebung der Funktion f um ω0. Es
folgt






` jω0 ¨ F tfB,Hu

, (3.5)
wobei F t...u der Fouriertransformation der jeweiligen Funktion entspricht. Der
Strom Iq pω ` ω0q resultiert nach Gleichung (2.24) zu
Iq pω ` ω0q “






` jω0 ¨ F tfB,Hu
ı
R ` j `ωL´ 1
ωC
˘ . (3.6)
Mithilfe des Gesetzes von Biot-Savart kann daraus die magnetische Flussdichte
im Zentrum einer Zylinderspule berechnet werden. Die Berechnungen erfolgen hier-
bei im Zeitbereich, wobei die inverse Fouriertransformation F´1  Iq( des Stromes
genutzt wird. Bei diesem Magnetfeld handelt es sich um ein linear polarisiertes
Magnetfeld, welches entlang der Längsachse der Zylinderspule orientiert ist (vgl.
Abb. 3.1(c)). Aufgrund der Neigung der Zylinderspule ist der Anteil der magneti-
schen Flussdichte, die in der Transversalebene wirkt, um den Faktor cos β verringert:
BMarker1,K “ BMarker1 ¨ cos β. (3.7)
Das linear polarisierte Feld des Resonanzmarkers kann in ein vorwärts und ein rück-
wärts zirkular polarisiertes Feld zerlegt werden, wobei für die Amplituden




gilt. Für die MR-Bildgebung ist jedoch nur das vorwärts zirkular polarisierte Feld
BMarker1`,K relevant.
Entspricht die Resonanzfrequenz des Markers der Larmorfrequenz des anregen-
den ~B1-Feldes, so eilt das resultierende Magnetfeld des Markers um 90° vor (vgl.
Abb. 3.2). Das resultierende ~B1-Feld ergibt sich durch Superposition. Für Q " 1 do-
miniert das Feld des Resonanzmarkers. Somit weist das verstärkte Magnetfeld einen
Phasenversatz von ca. 90° zu den nicht-angeregten Bereichen auf. Als Konsequenz
erzeugt ein auf die Larmorfrequenz abgestimmter hochgütiger Resonanzmarker,
welcher eine lange Zylinderspule umfasst, in seinem Inneren eine zirkular polarisier-
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te magnetische Flussdichte, welche durch






¨ cos2 β ¨Q
˙2
(3.9)
approximiert werden kann. Der verstärkte Flipwinkel ist direkt proportional dazu
und berechnet sich mit










¨ cos2 β ¨Q ¨ α. (3.10)
Mithilfe von MATLAB® 2014a wurde der Einfluss des Resonanzmarkers auf die
Magnetisierung abhängig von der gewählten Anregung (Pulsform) sowie den Para-
metern des Resonanzmarkers analysiert. Die Berechnung erfolgt hierbei anhand der
Bloch-Gleichungen, wobei die Gradientenfelder nicht berücksichtigt wurden.
Der HF-Puls kann sowohl als Hanning-gefilterter Sinc-Puls sowie als Rechteckpuls
modelliert werden. Nach [49] ist die Hüllkurve eines Rechteckpulses definiert als
RF[ ptq “ α
γ ¨ τp ¨
$’’’&’’’%
1 für t ă 0
1 für 0 ď t ď τp







Abbildung 3.2: Superposition der magnetischen Flussdichten im rotierenden Koor-
dinatensystem: im Fall der Abstimmung auf die Larmorfrequenz eilt das Magnet-
feld des Resonanzmarkers um 90° dem anregenden Feld voraus. Das resultierende
Magnetfeld B1,ges entspricht bei einer hohen Güte Q in etwa dem Magnetfeld des
Markers.
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für ´ τp{2 ď t ď τp{2
0 sonst
(3.12)
beschreiben [49], wobei der Hanningfilter ein Auslaufen und Abschneiden der Ne-
benkeulen des Sinc-Pulses ermöglicht (vgl. Abbildung 3.3). Hierbei gibt N0 an,
wie viele Nulldurchgänge rechts und links des zentralen Peaks einbezogen werden
(N0 “ NR ` NL) [49]. Bei den Berechnungen wurden lediglich symmetrische Pulse
mit NR “ NL betrachtet. Für einen vorgegebenen Flipwinkel kann durch Berech-
nung des Momentes des HF-Pulses auf die erforderliche Amplitude A des gefilterten







Abbildung 3.3: Symmetrischer Hanning-gefilterter Sinc-Puls mit N0 “ 4.
Die Blochgleichungen im rotierenden Koordinatensystem (vgl. Abschnitt 2.1.2)
dienen dazu, die einzelnen Komponenten der Magnetisierung eines Spinensembles
(Längsmagnetisierung Mz|Rot und Transversalmagnetisierung MK|Rot bzw. Mx|Rot,
My|Rot) zu berechnen. Zudem ist es möglich, die Güte Q, die Orientierung zum
~B1-Feld (angegeben durch den Winkel β), sowie die geometrischen Parameter der
Spule (Höhe h, Durchmesser D und Windungszahl N) zu variieren. Anhand der
geometrischen Parameter wird die Induktivität der kurzen Zylinderspule mithilfe
der Gleichung
L “ µ ¨N
2 ¨ A
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berechnet28 und angezeigt. Ausgehend davon wird mittels Gleichung (2.25) (Seite 28)
die notwendige Kapazität C und mittels Gleichung (2.26) (Seite 29) der vorhandene




Zur Validierung der Berechnungen wurden zunächst die Anregungs- und Resonanz-
markerparameter so gewählt, dass bei Vorhandensein eines Resonanzmarkers der
verstärkte Flipwinkel 90° betragen sollte (αamp « 0.5 ¨Q ¨ α ¨ cos2 β für Q " 1). Die
Parameter und Randbedingungen dazu fasst Tabelle 3.1 zusammen.
Tabelle 3.1: Simulationsparameter zur Bestimmung des Einflusses des Resonanzmarkers auf die
Magnetisierung.





τp “ 1000 µs
N0 “ 2
B0 “ 2,9 T
f0 “ 123,26 MHz
∆B “ 0,0615 µT
Leber
T1 “ 809 ms [66]1
T2 “ 34 ms [66]1
T2˚ “ 21,8 ms [67]1,2
lange Zylinderspule
H “ 20 mm
D “ 1 mm
N “ 15
fres “ 123,26 MHz
Q “ 180
L “ 10,9 nH
C “ 153,5 pF
R “ 47 mΩ
δ “ 465 ns
β “ 0°
1 angegebene Relaxationszeit gilt für B0 “ 3 T
2 Im Lebergewebe tragen die Wasser- und Fettanteile zur Signalakquise bei. Daher können hier
zwei verschiedene T2˚ -Zeiten gemessen werden: T2˚,w (Wasser) und T
˚
2,f (Fett) [67]. Die Relaxa-
tionszeiten variieren auch zwischen gesunden Probanden und Patienten mit Übergewicht. Bei
gesunden Probanden beträgt der Fettanteil in der Leber unter 5 % [67]. Da demzufolge der
Signalbeitrag vom Fett gegenüber dem von Wasser gering ist, wurde für die Simulation der
mittlere T2˚,w-Wert der Probanden herangezogen.
Das Ergebnis der Simulation für einen Puls ist in Abb. 3.4 zu sehen. Aufgrund des
sehr geringen Flipwinkels von α “ 1° baut sich für den Fall der Anregung ohne
Resonanzmarker keine relevante transversale Magnetisierung auf (Abb. 3.4(b)). Die
28Diese Gleichung lässt sich auch für lange Zylinderspulen anwenden. Bei ` " D vereinfacht sich
der Ausdruck zu L “ N2 ¨ µ¨A`
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Abbildung 3.4: Simulation der Magnetisierung nach Tabelle 3.1: (a) Magnetische
Flussdichte des anregenden HF-Pulses, (b) Magnetisierungskomponenten ohne Re-
sonanzmarker, (c) Magnetisierungskomponenten mit Resonanzmarker.
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Flipwinkelverstärkung des Resonanzmarkers sorgt für ein komplettes Umklappen
der Longitudinalmagnetisierung in die Transversalebene. Der verstärkte Flipwinkel
beträgt αamp “ arccos Mz`M0 “ 90,8°, wobei Mz` die Longitudinalmagnetisierung un-
mittelbar nach dem Puls ist. (Abb. 3.4(c)).
Anschließend wurde der Einfluss der Verstimmung des Resonanzmarkers auf den
Verstärkungsfaktor evaluiert. Die Verstimmung, d. h. die Abweichung der Resonanz-
frequenz des Markers von der Larmorfrequenz, ist definiert durch
∆f “ f0 ´ fres. (3.14)
Der Verstärkungsfaktor wird mit




BMarker1`,K ptq `B1,RF ptq
(
max tB1,RF ptqu (3.15)
berechnet. Bei der Simulation erfolgte die Anregung ebenfalls mit einem Han-
ning-gefilterten Sinc-Puls bei α “ 15°. Abbildung 3.5(a) stellt den Verstärkungs-
faktor abhängig von der Verstimmung des Resonanzmarkers zur Larmorfrequenz
für zwei unterschiedliche Güten dar.
Da das Maximum des Verstärkungsfaktors direkt von der Güte des Schwingkreises
abhängt, wurden hier zwei verschiedene Skalierungen gewählt, um einen Vergleich
beider Kurven zu ermöglichen. Für hohe Güten (roter Verlauf) liegt das Maximum
des Verstärkungsfaktors direkt bei der Larmorfrequenz. Bei der Larmorfrequenz
beträgt die Phasenverschiebung der magnetischen Flussdichten von Resonanzmarker
und anregendem HF-Puls bedingt durch die Induktion genau 90° (vgl. Abb. 3.5(b)).
Ist die Resonanzfrequenz des Markers höher als die Larmorfrequenz, d. h. ∆f ă 0,
so konvergiert die Phasenverschiebung zwischen beiden Feldern gegen 180°. Damit
überlagern sich beide Felder destruktiv. Bei einer Resonanz unterhalb der Lar-
morfrequenz kommt es hingegen zu einer konstruktiven Überlagerung beider Felder,
da sie in Phase zueinander sind. Dies führt zu einer Asymmetrie des Verstärkungs-
faktors zur Larmorfrequenz. Da die Amplitude des ~B1-Feldes des Markers aber
um ein Vielfaches größer als die des anregendes Feldes ist, wirkt sich die Asymme-
trie nur minimal aus. Bei Resonanzmarkern mit niedriger Güte (blauer Verlauf) ist
das asymmetrische Verhalten hingegen deutlich erkennbar. Der Verstärkungsfaktor
weist aufgrund der konstruktiven Überlagerungen ein Maximum für fres ă f0 (d. h.
∆f ą 0) auf. Da der Verlauf aufgrund der geringen Güte sehr breitbandig ist, muss
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Abbildung 3.5: Einfluss der Verstimmung des Resonanzmarkers: (a) Verstärkungs-
faktor für Resonanzmarker mit hoher (rot) und niedriger (blau) Güte Q. (b) Pha-
senlage des B1-Feldes des Resonanzmarkers relativ zum anregenden HF-Feld bei der
Larmorfrequenz.
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dieser Effekt jedoch nicht bei der Resonanzabstimmung berücksichtigt werden.
In einer weiteren Untersuchung wurde der Einfluss der Güte des Resonanzmarkers
sowie dessen Verstimmung auf die Magnetisierung für verschiedene Flipwinkel α
bestimmt. Hierbei wurde von einer Sequenz mit TR " T1 ausgegangen, sodass die
Longitudinalmagnetisierung vor dem nächsten Puls vollständig relaxiert ist. Im Ge-
gensatz zu schnelleren FLASH29-Sequenzen stellt sich in diesem Fall kein Gleichge-
wichtszustand ein, wodurch folglich nur der erste Puls betrachtet werden muss.
In den Diagrammen in Abbildung 3.6 ist jeweils die auf M0 normierte Transversal-
magnetisierung unmittelbar nach dem HF-Puls aufgetragen. Der schwarze Verlauf
im Diagramm 3.6(a) zeigt die Transversalmagnetisierung ohne Resonanzmarker und




“ |sinα|. Das Voxel-Signal ergibt sich in
diesem Fall zu [49]
|S pαq| “M`K ¨ e´TE{T
˚
2 “M0 ¨ |sinα| ¨ e´TE{T˚2 . (3.16)
Dieser Zusammenhang gilt für den Idealfall, d. h. ohne Berücksichtigung der Eigen-
schaften der MR-Sende- und Empfangsspule sowie der weiteren Hardwarekomponen-
ten.
Die weiteren Verläufe zeigen die Magnetisierung bei Vorhandensein eines auf die
Larmorfrequenz abgestimmten Resonanzmarkers mit unterschiedlicher Güte. Für









1` p0, 5 ¨Q ¨ cos2 βq2
˙ˇˇˇˇ
Q"1« ˇˇsin `α ¨ “0, 5 ¨Q ¨ cos2 β‰˘ˇˇ
(3.17)
approximiert werden. Aufgrund der Flipwinkelverstärkung kommt es bei dem Reso-
nanzmarker mit Q “ 5 bei α “ 67° zu einem Umklappen der Magnetisierung um
180°. In diesem Fall liefert der entsprechende Voxel kein Signal. In den Diagram-
men 3.6(b) und 3.6(c) ist der Einfluss der Verstimmung für einen Resonanzmarker
mit Q “ 5 bzw. Q “ 35 dargestellt. Bei niedriger Güte ist der Einfluss aufgrund
des breitbandigen Resonanzverhaltens sehr gering. Das lokale Minimum verschiebt
sich von α “ 67° auf 85°. Für Q “ 35 erhöht sich die Anzahl an lokalen Minima im
Flipwinkelbereich α “ 0°...90° auf Neun.
29Fast Low Angle Shot; Gradientenechosequenzen mit kurzem TR und niedrigem Flipwinkel (Be-
zeichnung an Siemens MRTs).
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Einfluss der Güte Q
Ohne RM
Q “ 2, fres “ f0
Q “ 5, fres “ f0
(a)












Einfluss der Verstimmung I
Ohne RM
Q “ 5, fres “ f0
Q “ 5, fres “ f0 ` 5 MHz
(b)












Einfluss der Verstimmung II
Ohne RM
Q “ 35, fres “ f0
Q “ 35, fres “ f0 ` 5 MHz
(c)













Q “ 35, ∆α “ 1°
Q “ 35, ∆α “ 5°
Q “ 35, ∆α “ 10°
(d)
Abbildung 3.6: Berechnete Transversalmagnetisierung nach dem HF-Puls abhängig
von verschiedenen Einflussfaktoren: (a) Güte des Resonanzmarkers (RM), (b,c) Ver-
stimmung des Resonanzmarker für zwei verschiedene Güten, (d) Messauflösung ∆α.
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Hanning-gefilterte Sinc-Pulse zeigen aufgrund der Filterung und des Abschnei-
dens der Nebenkeulen im Frequenzbereich kein exaktes Rechteckverhalten [49] (vgl.
Abb. 3.7). Dadurch werden auch Spins außerhalb der Schicht ebenfalls angeregt.
Werden nacheinander zwei parallele, direkt benachbarte Schichten aufgenommen,
kann es somit zu einem Schichtübersprechen kommen. In dem Fall kann der Reso-
nanzmarker auch in Schichten sichtbar sein, in denen er nicht liegt. Darüber hinaus
variiert der Flipwinkel entlang der Schichtselektionsrichtung. Durch die Flipwinkel-
verstärkung vergrößern sich diese Variationen. Die Spins, die um n ¨ 180° ausgelenkt
werden, tragen dabei nicht zur Signalverstärkung bei. In der Folge verringert sich
das Voxelsignal entsprechend.





















Transversalmagnetisierung nach dem HF-Puls
(b)
Abbildung 3.7: Einfluss der Pulsform auf die Schichtselektion: Es sind zwei Pulsfor-
men einer 90°-Anregung für eine Schicht von ∆z “ 5 mm bei einem Schichtselek-
tionsgradienten GSS “ 7,3 mTm dargestellt. Der schwarze Verlauf zeigt einen Han-
ning-gefilterten Sinc-Puls mit N0 “ 4. In rot ist hingegen ein idealer Sinc-Puls
ohne Filterung und ohne Abschneiden der Nebenkeulen dargestellt. Die dazugehöri-
ge Schichtselektion zeigt das gewünschte Rechteckverhalten. Die Filterung hingegen
sorgt für ein Abrunden der Kanten sowie ein Auslaufen in benachbarte Schichten.
Ebenso sind geringe Schwankungen der ~B1-Pulsamplitude für jede Anregung zu
erwarten. Variationen des anregenden ~B1-Feldes gehen ebenfalls mit Variationen
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des Flipwinkels einher. Bei hochgütigen Resonanzmarkern sorgt dies aufgrund der
hohen Flipwinkelverstärkung somit für starke Signalschwankungen. Beispielsweise
sorgt eine Variation des Flipwinkels von ˘1 % für α “ 1° für Signalschwankungen
des Voxelsignals von ˘0,97 %. Im Fall α “ 72° beträgt der verstärkte Flipwinkel
1262°. Dies entspricht drei vollen Rotationen und einer weiteren um 182°. Damit ist
die Transversalmagnetisierung sehr gering und der Voxel ist folglich signalarm. Für
α “ 72°´ 1 % wird die Magnetisierung um 1249° bzw. um drei volle Umdrehungen
plus 169° ausgelenkt. Der Signalunterschied zur exakten Anregung entspricht in
diesem Fall 411 %. Für α “ 72°`1 % beträgt dieser sogar 606 %. Dies kann umgangen
werden, indem entweder der Flipwinkel niedrig gewählt wird oder die Güte des
Resonanzmarkers nicht zu hoch ausgelegt wird.
Ein weiteres Problem von hochgütigen Resonanzmarkern ist in möglichen lokalen
SAR-Maxima zu sehen. Der Zusammenhang zwischen dem SAR und dem ~B1-Feld
ist folgender [68]
SAR9f 20 ¨B21 (3.18)
Für einen auf die Larmorfrequenz abgestimmten Resonanzmarker, welcher aus







Es zeigt sich dabei, dass eine hohe Verstärkung des ~B1-Feldes mit einem lokalen
SAR-Anstieg einhergeht.
Zudem wirkt sich eine Verstimmung dieser schmalbandigen Resonanzmarker sehr
stark auf deren Verstärkungsverhalten aus. Aus Abbildung 3.6(c) wird ersichtlich,
dass sich die Anzahl an Sinusperioden bei einer Verstimmung um 5 MHz deutlich
verringert. Bei höheren Güten ist der Effekt entsprechend stärker.
In den Protokollen der MR-Sequenz kann der Flipwinkel nur gradgenau eingegeben
werden. Bei hohen Güten (Q ą 20) ist daher zu beachten, dass eine zu geringe
Messauflösung zu einer Unterabtastung des Verlaufes führt. Diagramm 3.6(d) veran-
schaulicht dies am Beispiel von Q “ 35. Wird nur noch in 10°-Schritten gemessen,
so sind keine lokalen Maxima erkennbar.
Im interventionellen Kontext werden häufig Sequenzen mit kurzen Repetitionszeiten,
wie beispielsweise FLASH-Sequenzen, verwendet. Für eine solche Sequenz kann das
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ˇˇ ¨ e´TE{T˚2 “M0 ¨ ˇˇˇˇ 1´ e´TR{T1




berechnet werden [49]. Bedingung ist hierbei, dass die Transversalmagnetisierung
M´K vor dem nächsten HF-Puls Null ist. Dies ist der Fall, wenn TR " T2˚ gewählt
wird [49]. Um kürzere TR zu erzielen, wird bei der FLASH die Magnetisierung
mithilfe eines Gradientenspoilers verdrillt und somit gezielt dephasiert [51]. Abbil-
dung 3.8(a) zeigt das berechnete Signal in Lebergewebe (T1 “ 809 ms, T2˚ “ 21,8 ms)
für eine FLASH-Sequenz mit TR “ 15 ms und TE “ 8 ms, normiert auf die Magneti-
sierung M0. Ohne Resonanzmarker (schwarzer Verlauf) lässt sich der Ernstwinkel




˘ “ 11°. (3.21)
Aufgrund der Flipwinkelverstärkung wird der Verlauf bei Vorhandensein eines Re-
sonanzmarkers in α-Richtung gestaucht. Daher tritt der Fall des maximalen Signals





˘ ¨ pi ` p´1qn´1 ¨ pi
2b





1` p0, 5 ¨Q ¨ cos2 βq2
(3.22)
berechnet werden.












1´ e´TR{T1 ¨ cos pαampq
ˇˇˇˇ
(3.23)
mit αamp “ α ¨
b
1` p0, 5 ¨Q ¨ cos2 βq2. Abbildung 3.8(b) zeigt die Signalverstärkung
für verschiedene Güten. Für niedrige Flipwinkel ist in beiden Fällen VS ą 1. Darüber
hinaus weisen die Verläufe je nach Güte mehrere lokale Maxima auf.
Aufgrund von Softwarebeschränkungen lassen sich am MR-Scanner nur ganzzahlige
Flipwinkel einstellen. Die Berechnungen für α ă 1° zeigen, dass das Voxelsignal so-
wohl mit als auch ohne Resonanzmarker gering ist, wobei Verstärkungen von VS “ Q2
erzielt werden können. Diese Berechnungen gelten allerdings nur für den Idealfall,
d. h. ohne Berücksichtigung von Rauscheinflüssen durch die Elektronik (z. B. Verstär-
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ker). Für solche geringen Signale ist daher bei realen Messungen ein sehr niedriges
Signal-zu-Rausch-Verhältnis zu erwarten, wodurch eine Detektion der Resonanzmar-
ker sehr erschwert oder sogar nicht möglich ist.
Die beschriebenen Verläufe gelten dabei lediglich für die Voxel, welche die maximale
Flipwinkelverstärkung durch den Resonanzmarker erfahren. Im Falle einer Zylinder-
spule wäre dies in ihrem Inneren. Mit zunehmender Entfernung nimmt die durch den
Resonanzmarker erzeugte magnetische Flussdichte und damit auch die Verstärkung
ab.
Abbildung 3.9 zeigt dies am Beispiel eines auf die Larmorfrequenz abgestimmten
Schwingkreises, welcher aus eine Zylinderspule (` “ 3 mm, R “ 1 mm, N “ 10)
besteht und eine Güte von Q “ 5 aufweist. Die Längsachse der Spule entspricht
hierbei der y-Achse. Zum Zeitpunkt t “ T “ 1
f0
zeigt das homogene ~B1-Feld in
y-Richtung, d. h. ϕB1 ptq “ 90° und durchflutet somit die gesamte Spulenfläche.
Teilabbildung 3.9(b) zeigt den vorwärts polarisierten Anteil der magnetischen Fluss-
dichte des Markers, welcher mithilfe des Biot-Savart-Gesetz berechnet wurde. Die
Amplitude der magnetischen Flussdichte ist in Graustufen kodiert und auf die Am-
plitude des angregenden ~B1-Feldes normiert. Im Inneren weist das Vektorfeld eine
Phasenverschiebung von 90° zum ~B1-Feld auf. Außerhalb ist die Amplitude deutlich
geringer und die Phasenverschiebung variiert je nach Ort. Nach dem Superpositions-
prinzip überlagern sich beide Felder, wodurch sich das in Abb. 3.9(c) dargestellte
Vektorfeld ergibt. Im Inneren der Zylinderspule eilt das Gesamtfeld dem anregen-
den ~B1-Feld um ca. 67° voraus. Mit zunehmender Entfernung verringert sich der
Verstärkungseffekt und der Einfluss von ~BMarker1`,K auf die Phasenlage. Zudem ist an
den Stirnflächen der Zylinderspule konstruktive und destruktive Feldüberlagerungen
erkennbar. Im Phasenbild in Abb. 3.9(d) ist zu erkennen, dass das resultierende Ma-
gnetfeld in den Bereichen mit destruktiver Überlagerung eine Phasenlage von ´180°
aufweist.
In Abbildung 3.10 ist zum Vergleich das Phasenbild eines Resonanzmarker mit der
10-fachen Güte für zwei verschiedene Zeitpunkte dargestellt. Das rechte Bild stellt
ebenfalls den Zeitpunkt t “ T dar, bei dem das anregende ~B1-Feld eine Phasenlage
von 90° aufweist. Hier ist zum einen zu erkennen, dass das Magnetfeld des Reso-
nanzmarkers im Inneren der Spule dominiert und zu einer Phasenlage von `180°
bzw. ´180° führt. Zum anderen zeigt sich, dass die Bereiche mit verringerter Pha-
senverschiebung im Vergleich zum Fall Q “ 5 deutlich gewachsen sind. Abb. 3.10(b)
zeigt die Phasenlage zum Zeitpunkt t “ T
4
. Aufgrund der Rotation des anregenden
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Berechnetes Voxel-Signal für eine FLASH-Sequenz
Ohne RM
Q “ 10, fres “ f0
Q “ 20, fres “ f0
















Berechnete Signalverstärkung für eine FLASH-Sequenz
Q “ 10, fres “ f0
Q “ 20, fres “ f0
VS “ 1





Abbildung 3.8: Berechnete Signalverstärkung bei einer FLASH-Sequenz (TE “ 8 ms,
TR “ 15 ms bei T1 “ 809 ms, T2 “ 34 ms und T2˚ “ 21,8 ms).
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Abbildung 3.9: Magnetische Flussdichte eines Resonanzmarkers (Zylinderspule,
Q “ 5) in der x-y-Ebene zum Zeitpunkt t “ T “ 1
f0
: (a) anregendes ~B1-Feld, (b)
vorwärts zirkular polarisiertes ~BMarker1`,K -Feld des Resonanzmarkers, (c) resultierende
magnetische Flussdichte und (d) Phasenlage des resultierenden Magnetfeldes.
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Abbildung 3.10: Phasenlage des resultierenden Magnetfeldes bei Q “ 50 zum Zeit-
punkt t “ T
4
(a) und t “ T (b).
~B1-Feldes, wandern auch die Bereiche mit ϕges “ ´180°.
3.2 Einfluss der Umgebung auf die elektrischen
Eigenschaften der Resonanzmarker
Die elektrischen Eigenschaften in der Umgebung des Resonanzmarkers beeinflusst
dessen Resonanzfrequenz. Um den Einfluss bei einer einfachen Spulenanordnung zu
untersuchen, wurde eine Simulation einer Zylinderspule mittels der openSource-Soft-
ware openEMS [69] durchgeführt. Diese Software basiert auf der FDTD30-Berech-
nung, wobei die Feldgleichungen in jeder Berechnungszelle durch äquivalente elektri-
sche Schaltungen bestehend aus einem Widerstand Ri, einer Induktivität Li, einer
Kapazität Ci und einem Leitwert Gi ersetzt wird.
In der Simulation wurde zunächst eine Zylinderspule mit den in Tabelle 3.2 angege-
benen Maßen erstellt.
Die Spule wurde mit einen Wechselstrom bei der Frequenz f “ 123,26 MHz gespeist.
Es wurde das Magnetfeld im Freiraum (Simulation 1) sowie in Lebergewebe (Simula-
tion 2) bestimmt. In Simulation 1 wurde die elektrische Leitfähigkeit κ “ 0 und die
30Finite Difference Time Domain (Finite Differenzen im Zeitbereich)
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Tabelle 3.2: Geometrische Parameter der simulierten Zylinderspule
Parameter Wert Einheit
Innenradius ri 4 mm
Höhe H 30 mm
Windungszahl N 15 ´
relative Permittivität εr “ 1 gesetzt. Die Parameter des Lebergewebes wurden [70]
entnommen: κ “ 0,5 S
m









Abbildung 3.11: Modell einer lange Zylinderspule im Gewebe
Abbildung 3.12 zeigt die auf die Leistung normierte magnetische Feldstärke entlang
der x-, y- und z-Achse. Es ist deutlich zu erkennen, dass das Magnetfeld im Zentrum
der Spule bei umgebenden Lebergewebe schwächer ist. Aufgrund der Magnetfeldver-
ringerung bei gleicher Eingangsleistung verringert sich auch die Induktivität der
Spule. Bei einem Resonanzschwingkreis hat dies eine Erhöhung der Resonanzfre-
quenz zur Folge.
Bei der Auslegung der Resonanzmarker ist zu beachten, dass die in [70] angegebenen
Werte für die elektrischen Parameter des Gewebes nur Durchschnittswerte darstel-
len. Die Werte unterliegen natürlichen Schwankungen und können sich zudem durch
die Gabe von Medikamenten wie MR-Kontrastmitteln verändern. Wie bereits dis-
kutiert, wirken sich Verstimmungen des Resonanzmarkers bei hohen Güten stärker
auf den Verstärkungsfaktor aus. Folglich stellt dieser Einfluss einen weiteren Grund
dar, die Güte des Resonanzmarkers nicht zu hoch zu dimensionieren. Die maximal
zulässige Güte hängt u. a. von den Sequenzeinstellungen sowie der Magnetfeldcha-
rakteristik des Resonanzmarkers ab und muss im jeweiligen Fall in Simulationen
oder experimentell bestimmt werden.
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Abbildung 3.12: Normierte magnetische Feldstärke einer Zylinderspule bei unter-
schiedlichen Umgebungen: (b,d) zeigen jeweils die Verläufe der normierten magne-
tischen Feldstärke für den Freiraum und Lebergewebe. Hierbei ist der Bereich der





Resonanzmarker können auf zwei verschiedene Arten aufgebaut werden. Eine Vari-
ante ist die elektrische Kontaktierung von diskreten Elementen (Spule und Konden-
sator), welche unabhängig voneinander gefertigt werden. Eine weitere Möglichkeit
stellen selbstresonante Strukturen dar, welche aufgrund ihres Aufbaus eine intrinsi-
sche Induktivität und Kapazität aufweisen.
3.3.1 Aufbau von diskreten Elementen
Die notwendige Induktivität L wird erzielt, indem ein elektrischer Leiter derart zu
einer Spule geformt wird, dass diese magnetische Energie speichern kann. Hierfür
gibt es verschiedene Grundformen: einfache Leiterschleifen, Spiralspulen, Sattelspu-
len, sowie Zylinderspulen. Der Kondensator besteht aus zwei Elektroden, welche
durch eine Isolationsschicht elektrisch voneinander getrennt werden. Dies führt zu
einer Ladungstrennung zwischen beiden Elektroden, wodurch sich in der Folge ein
elektrisches Feld ausbildet.
Vor der Konstruktion beider Elemente ist es notwendig, diese zu dimensionieren, um
die erwünschte Resonanzfrequenz zu erzielen. Bei einfachen geometrischen Aufbau-
ten (z. B. Zylinderspule und Zylinderkondensator) kann dies durch eine analytische
Berechnung erfolgen. Bei komplizierteren Geometrien oder inhomogenen Material-
kombinationen müssen jedoch geeignete Simulationsverfahren angewandt werden,
um die Induktivität, sowie Kapazität bestimmen zu können.
Bestimmung der Induktivität einer Leiteranordnung mittels
PEEC-Methode
Die Induktivität L und der ohmsche Widerstand R einer Leiteranordnung kann
unter anderem mithilfe der PEEC31-Methode bestimmt werden. Als notwendige Be-
dingung müssen geometrischen Maße der Struktur viel kleiner als die Wellenlänge λ
sein. In diesem Fall kann eine quasistationäre Berechnung erfolgen. Dabei wird die
elektrische Leiterstruktur in N in Reihe geschaltete Segmente unterteilt. Jedes Seg-
ment wird durch ein elektrisches Ersatzschaltbild, bestehend aus einem Widerstand
31Partial Element Equivalent Circuit (Modellierung von elektromagnetischen Feldproblemen durch
ein elektrisches Ersatzschaltbild der elektrisch leitenden Strukturen)
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R und einer Induktivität L beschrieben. Um eine ungleichmäßige Stromverteilung
aufgrund des Skin-, Proximity- oder Edge-Effektes zu berücksichtigen, kann jedes
Segment in mehrere parallele Filamente unterteilt werden (vgl. Abb. 3.13, [71]).




Abbildung 3.13: Unterteilung eines Leiterelementes in 7 ˆ 7 Filamente (Abbildung
adaptiert nach [71]).
können der ohmsche Widerstand Rii sowie die partielle Induktivität Lij bestimmt




























pΦA ´ ΦBq dA,
(3.24)
wobei b die Gesamtanzahl der Filamente, `i die Länge, ai die Querschnittsfläche, Ii,
der Strom durch das i-te Filament und ΦA´ΦB die Potentialdifferenz zwischen den
Stirnflächen des Filamentes sind. Durch Berücksichtigung der Parallelschaltung der
Filamente in einem Segment und die Reihenschaltung der Segmente (vgl. Abb. 3.14)




















Abbildung 3.14: Segmentierung der Leiterstruktur nach [71]: Unterteilung in vier
Segmente (a), welche wiederum aus je 2 ˆ 2 Filamenten bestehen (b). Daraus er-
gibt sich ein Ersatzschaltbild (c), wobei jede Impedanz einen ohmschen und einen
induktiven Anteil enthält: Zi “ Ri ` jωLi (Abbildung adaptiert nach [71]).
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Diese Berechnungsmethode findet bei der open-Source-Software FastHenry (Fast-
FieldSolvers [72]) Anwendung. Dafür wird zunächst eine Input-Textdatei – z. B.
mithilfe von MATLAB® – erstellt, welche die Geometrie- und Materialparameter










Windungszahl N “ 10
Länge ` “ 2,8 mm
Innendurchmesser D “ 2 mm
Leiterbahnbreite w “ 180µm




Leiter: κ “ 58 MS
m
(Kupfer)
Umgebung: µr “ 1
Modellparameter
Anzahl der Segmente: 40
Anzahl der Filamente: 3ˆ 10
Abbildung 3.15: Diskretisiertes Modell einer Zylinderspule zur Simulation von In-
duktivität und Widerstand mittels FastModel.
Für eine beispielhafte Zylinderspule ist dies in Abbildung 3.15 dargestellt. Der be-
rechnete Widerstand R sowie die Induktivität L ist für einen Frequenzbereich von
1 Hz bis 123,26 MHz in Abbildung 3.16 dargestellt. Aufgrund des Skin-Effektes und
der damit resultierenden Stromverdrängung an die Außenbereiche des elektrischen
Leiters sind R und L frequenzabhängig. Im Vergleich dazu liefern die Standardnä-
herungsformeln für eine lange Zylinderspule [74]
L “ N2 ¨ µ0A
`
“ 141,0 nH (3.25)






“ 103,94 nH. (3.26)
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Simulation von R und L abhängig von der Frequenz f










Abbildung 3.16: Ergebnis der Simulation der Zylinderspule mittels FastModel: Be-
rechnung des Widerstandes R und der Induktivität L für f “ 1 Hz bis 123,26 MHz.
Bestimmung der Kapazität einer Elektrodenanordnung über die
Potentialverteilung
Die Kapazität zwischen beliebig geformten Elektroden kann über die Potentialver-
teilung bestimmt werden. Dafür werden die elektrischen Leiter in 3D Segmente un-
terteilt, welche wiederum in n 2D Oberflächenelemente diskretisiert werden [75].
Bei der Berechnung der Potentialverteilung wird in Annäherung angenommen, dass
die Ladungsverteilung über die Fläche des jeweiligen Oberflächenelementes konstant
ist. Das Coulomb-Potential im Zentrum der k-ten Oberfläche (an der Position xk)










||~x1 ´ ~xk|| dA
1. (3.27)
Hierbei ist ql die elektrische Ladung auf dem l-ten Oberflächenelement, welches eine
Fläche von al besitzt und sich an der Position x1 befindet. Daraus ergibt sich das Glei-
chungssystem P ¨ q “ p mit P P Rnˆn, p, q P Rn. Die Lösung des Gleichungssystems
liefert die Maxwell’sche Kapazitätsmatrix C mit C “ P´1 [76]. Eine Berücksich-













Länge ` “ 5 mm
Innendurchmesser Di “ 2 mm
Elektrodenabstand d “ 1µm bis 20µm
Materialparameter
Dielektrikum: εr “ 2.5
Modellparameter
Anzahl der Segmente: 5ˆ 180
Abbildung 3.17: Diskretisiertes Modell eines Zylinderkondensators zur Simulation
der Kapazität mittels FastModel.
Die open-Source-Software FastCap (FastFieldSolvers, [72]) nutzt diese Berechnungs-
methode. Hierfür wird für jede Elektrode eine Input-Datei erstellt, welche die Ko-
ordinaten der diskretisierten Oberflächen enthält [77]. Daraus wird ein 3D-Modell
erstellt. Für einen beispielhaften Zylinderkondensator ist dies in Abbildung 3.17 dar-
gestellt. Die Kapazität dieser einfachen geometrischen Anordnung kann auch mit
folgender Standardberechnungsformel [78] ermittelt werden:




Für verschiedene Elektrodenabstände wurde die Kapazität mithilfe von FastCap
berechnet. Abbildung 3.18 zeigt eine sehr gute Übereinstimmung des Simulationser-
gebnis mit den Berechnungen aus obiger Gleichung.











Simulation von C abhängig vom Elektrodenabstand d
Näherungsformel
Simulation
Abbildung 3.18: Ergebnis der Simulation des Zylinderkondensators mittels FastMo-
del: Berechnung der Kapazität C zwischen den Elektroden für d “ 1 µm bis 20 µm.
55
3.3. Konstruktionsvarianten
3.3.2 Aufbau von selbstresonanten Strukturen
Selbstresonante Strukturen besitzen aufgrund ihres Aufbaus eine intrinsische Induk-
tivität und Kapazität. Damit ermöglichen sie einen einfachen Aufbau ohne zusätz-
liche Bauelemente. In [79] werden verschiedene Varianten für selbstresonante Struk-
turen vorgestellt. In einem Gitter angeordnet wirken diese für einfallende elektroma-
gnetische Wellen wie ein homogenes Material mit negativem Brechungsindex - soge-
nannte Metamaterialien. Abbildung 3.19 zeigt die selbstresonante Swiss-Roll-Struk-
tur. Pendry et al. geben für diese Variante eine Berechnungsformel zur Bestimmung
der Resonanzfrequenz an [79]. Dabei ist zu beachten, dass hierbei von unendlich
langen Elementen, infinitesimal dünnen elektrisch leitfähigen Schichten und einer
Isolationsschicht mit εr “ 1 ausgegangen wird. Die Resonanzfrequenz lässt sich in





2pi2R3a pN ´ 1q . (3.29)
In obiger Gleichung ist Ra der Außendurchmesser der Struktur, H die Höhe und
diso der Abstand zwischen zwei elektrisch leitenden Lagen. Zwischen den elektrisch
leitenden Lagen existiert ein Vakuum (εr “ 1). Für die Dicke der elektrisch leiten-
den Schicht gilt del Ñ 0. Diese Struktur besitzt zudem den Parameter N als Anzahl
der Windungen. Aufgrund der in [79] idealisierten Geometrie sind jedoch keine zu-
H
Ri
Abbildung 3.19: Selbstresonante Swiss-Roll-Struktur (nach [79])
verlässigen Vorhersagen über die tatsächlichen Resonanzfrequenz der zu fertigenden
Swiss-Roll-Strukturen möglich. Eine numerische Simulation solcher dreidimensiona-
len Swiss-Roll-Strukturen im MHz-Bereich ist zudem sehr aufwändig. Die Schichtdi-
cken der elektrisch leitenden Schicht del liegt für kommerziell erhältliche Metallfolien
im Bereich von ca. 5 µm (gewalzte Aluminiumfolie) bis 35 µm (Kupferfolie für flexi-
ble Leiterplattentechnik). Je nach Fertigungsprozess kann die Schichtdicke der elek-
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trisch isolierenden Schicht im Bereich von einigen Hundert nm (z. B. Anodisieren)
bis einigen µm (z. B. Laminieren) liegen. Die damit verbunden kleinen Ortsschritte
erfordern auch kleine Zeitschritte, damit die Stabilitätsbedingung [80]






§ n - räumliche Dimension des Problems,
§ cmax - maximale Energieausbreitungseschwindigkeit und
§ ∆xmin - kleinste örtliche Diskretisierung,
erfüllt ist. Eine numerische Untersuchung von planaren (2D) Swiss-Roll-Strukturen
mit del “ diso “ 10 µm, N “ 40, Ra “ 3 mm wurde bereits durch Kurter et al. unter
Verwendung der kommerziellen Software ANSYS HFSS™ (ANSYS, Inc., Canons-
burg, USA) gezeigt [81]. Das dabei vorgestellte Simulations-Setup konnte mithilfe
von ANSYS HFSS™ nur bedingt auf eine 3D-Struktur übertragen werden. Die Simu-
lation war nur für Schichtdicken von 100 µm bei einer Struktur mit zwei Windungen
erfolgreich. Bei dünneren Schichtdicken konnte aufgrund des hohen Speicherplatz-
bedarfs keine Simulation durchgeführt werden. Ziel der folgenden Untersuchung ist
es daher, eine Berechnungsformel für Swiss-Roll-Strukturen mit einer endlichen Hö-
he H und einer endlichen Schichtdicke der elektrisch leitenden (del) bzw. elektrisch
isolierenden Schicht (diso) abzuleiten. Die Strukturgrößen sind um ein Vielfaches
kleiner als die resultierende Wellenlänge. Aus diesem Grund kann von einem qua-
sistationären Lösungsansatz ausgegangen werden. Die Berechnung für Induktivität
und Kapazität erfolgt getrennt. Mithilfe von Gleichung (2.25) (Seite 28) ergibt sich
dann die resultierende Resonanzfrequenz.
Kapazität
Die Kapazität der Swiss-Roll-Struktur ist für den betrachteten Frequenzbereich ei-
ne Kombination aus parallel und seriellen, infinitesimal kleinen Kapazitäten (vgl.
Abbildung 3.20). Für eine Umdrehung pN “ 2q kann die Kapazität durch eine Par-
allelschaltung dieser Teilstücke dargestellt werden. Damit ergibt sich ein Zylinder-
kondensator. Für N ą 2 wird die Gesamtkapazität durch eine Reihenschaltung von









































Abbildung 3.20: Querschnittansicht der Swiss-Roll-Struktur mit den ~E-Feldlinien.
Im Beispiel dargestellt ist eine Struktur mit 3 Windungen. (a-c) Idealisierte Struk-
tur mit del Ñ 0 und (d-f) reale Struktur mit endlichem del. In beiden Fällen kann
die Struktur durch N ´ 1 ineinander verschachtelte Zylinderkondensatoren appro-
ximiert werden. Bei der idealen Struktur gilt C1||CN´1 “ CiÑa, wohingegen dieser
Vereinfachung bei realen Geometrien nicht erfüllt ist.
Grundlage der Berechnung ist die erste Maxwell’sche Gleichung in Integralform£
BV
~D ¨ d ~A “
¡
V
q dV “ Q pV q (3.31)
sowie die Materialgleichung des elektrischen Feldes
~D “ εr ¨ ε0 ¨ ~E. (3.32)
Für den Fall, dass del, diso ! H,Ri, kann das elektrische Feld in der Zwischenschicht
diso durch eine ρ-Komponente angenähert werden. Außerhalb der Swiss-Roll-Struk-
tur wird das elektrische Feld in erster Approximation vernachlässigt. Damit folgt
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εr ¨ ε0 ¨ Eρ ¨ ρ ¨ dz dφ, (3.33)
Q “ εr ¨ ε0 ¨ Eρ ¨H ¨ 2pi ¨ ρ. (3.34)
Es ergibt sich für das elektrische Feld
Eρ “ Q
εr ¨ ε0 ¨H ¨ 2pi ¨ ρ. (3.35)
Mit diesem Ausdruck kann die Teilspannung ∆Un zwischen der n-ten und der dar-








εr ¨ ε0 ¨H ¨ 2pi ¨ ρ dρ
(3.36a)
∆Un “ Q
εr ¨ ε0 ¨H ¨ 2pi ¨ ln
ˆ
Ri ` del ` pn´ 1q ¨ pdel ` disoq ` diso
Ri ` del ` pn´ 1q ¨ pdel ` disoq
˙
(3.36b)





Ri ` del ` pn´ 1q ¨ pdel ` disoq
˙
« diso
Ri ` del ` pn´ 1q ¨ pdel ` disoq . (3.37)
Die Teilkapazität pro Windung berechnet sich mit ∆Cn “ Q∆Un . Die Gesamtkapazität












In [79] wird der idealisierte Fall für H Ñ 8 und del Ñ 0 betrachtet, wobei die
Zwischenschicht mit Vakuum gefüllt ist (εr “ 1). Für ein unendliche Höhe H folgt,
dass die Kapazität ebenfalls unendlich groß ist. Aus diesem Grund wird die flächen-
bezogene Kapazität C2 mit
C2 “ ε0pN ´ 1q ¨ diso (3.39)
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C « ε0 ¨H ¨ 2piRipN ´ 1q ¨ diso . (3.40b)
Damit folgt für die Kapazität pro Mantelfläche der Zylinderstruktur
C2 “ C
H ¨ 2piRi “
ε0
pN ´ 1q ¨ diso , (3.41)
was der in [79] angegebenen Berechnungsformel entspricht.
Induktivität
Für die Bestimmung der Induktivität gibt es verschiedene Ansätze. Hier soll die
Berechnung über die magnetische Flussdichte erfolgen. Aus der magnetischen Fluss-




~B ¨ d ~A. (3.42)
Umfasst die Leiterstruktur die Fläche A N -mal, wird der resultierende magnetische
Fluss als verketteter Fluss bezeichnet. Die Induktivität ist dann proportional zum








~B ¨ d ~A (3.43)
Diese Gleichung gilt für den Fall, dass in allen Windungen der gleiche Strom I
fließt. Die magnetische Flussdichte kann für eine gegebene Stromverteilung mithilfe
des Gesetzes von Biot-Savart bestimmt werden.
Definition der Stromdichte. Als erforderliche Bedingung muss zu Beginn der
Folie, d. h. bei φ1 “ 0 und am Ende der Folie, d. h. bei φ1 “ 2piN die Stromdichte
Null sein, da kein Strom aus der Folie heraus-, bzw. in die Folie hineinfließen kann.
Als Approximation erster Ordnung wird für die innerste und äußerste Windung
60
3.3. Konstruktionsvarianten
in φ1-Richtung eine linear ansteigende bzw. abfallende Stromstärke ~j angenommen.
Dieses Verhalten ist bedingt durch einen stetigen Zu- bzw. Abfluss des Stromes über











2π 0 2π(N-1) 2πN
(b)
Abbildung 3.21: Approximierte Stromverteilung in der Swiss-Roll-Struktur: (a)
Querschnittsansicht mit Stromverteilung. Die Länge der Pfeile gibt die Amplitude
des Stromes an. (b) Stromverteilung in Abhängigkeit von φ1.
Zur Bestätigung dieser These wurde eine elektromagnetische Feldsimulation mit-
tels openEMS durchgeführt32. Hierfür wurde eine Swiss-Roll-Struktur durch ein
externes Magnetfeld angeregt und daraus die Stromverteilung entlang von φ1 be-
stimmt. Die Ergebnisse decken sich mit der Annahme aus Abbildung 3.21(b) (vgl.
Abschnitt A.3.1 im Anhang).
Für Ri " pdel ` disoq besitzt der Strom nur eine φ1-Abhängigkeit. Die Stromdichte
kann dargestellt werden durch












für φ1 ă 2pi






für φ1 ą 2pi pN ´ 1q
(3.45)
32Die Durchführung erfolgte in Kooperation mit Herrn Enrico Pannicke, MSc. (Institut für Medi-










In obiger Gleichung beschreibt R pφ1q des von φ1 abhängigen Radius der Swiss-Roll-
Struktur. Er ist gegeben durch
R pφ1q “ Ri ` del ` diso
2pi
φ1. (3.47)
Berechnung der magnetischen Flussdichte mittels Biot-Savart. Mithilfe
des Gesetztes von Biot-Savart kann die an der Stelle ~r durch den am Ort ~r1
fließenden Strom erzeugte magnetische Flussdichte berechnet werden.




~j p~r1q ˆ p~r ´ ~r1q
|~r ´ ~r1|3 dV
1 (3.48)
Da der Strom über φ1 nicht konstant ist, wird die Berechnung der magnetische Fluss-
dichte für alle drei Leitersegmente33 getrennt durchgeführt und mittels Superposition
überlagert. Die Berechnung dafür ist im Anhang A.1 (Seite 171) zusammengefasst.
Für
Ri " pdiso ` delq ¨N kann die trapezförmige Stromverteilung auch durch einen äqui-
valenten, über φ1 konstanten Strom I˜ approximiert werden. Im einfachsten Fall ist




























“ I ¨ N ´ 1
N
(3.49c)
33innerste Windung mit 0 ď φ1 ď 2pi, mittlere Windungen mit 2pi ď φ1 ď 2pi pN ´ 1q und äußerste
Windung mit 2pi pN ´ 1q ď φ1 ď 2piN
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Ein Äquivalent dazu stellt eine Spiralspule mit N ´ 1 Windungen und über φ1 kon-
stantem Stromfluss I dar. Damit vereinfacht sich der Ausdruck für die magnetische
Flussdichte zu



































Zur Bestimmung der Induktivität L kann Gleichung (3.43) in modifizierter Form
verwendet werden. Da die Amplitude des Stromes nicht in allen Windungen konstant
ist (vgl. Abb. 3.21(b)), sondern in φ-Richtung eine Trapezfunktion aufweist, ist der
verkettete Fluss Ψ nicht N -mal größer als der magnetische Fluss Φ. Das Äquivalent
der Spiralspule mit N ´ 1 Windungen zeigt, dass der Faktor N ´ 1 hierbei für die
Berechnung des verketteten Flusses verwendet werden muss. Damit folgt




~B ¨ d ~A. (3.51)
Für die Bestimmung des magnetischen Flusses Φ wird die magnetische Flussdichte
im Zentrum der Swiss-Roll-Struktur, d. h. bei z “ 0 betrachtet. In dieser Ebene be-
sitzt die magnetische Flussdichte nur Feldkomponenten in z-Richtung. Der Ausdruck










R pφ1q ¨ p´Rpφ1q´ρ cospφ`φ1qq¨H
ρ2`rRpφ1qs2`2ρRpφ1q cospφ`φ1q„






Damit ergibt sich für L







Bz px, y, 0q ρ dφ dρ « N
I
¨ pi ¨R2i ¨Bz pρ ă Ri, φ “ 0...2pi, z “ 0q .
(3.53)
In [79] wird eine unendlich lange Struktur, d. h. mit H Ñ 8 betrachtet. Damit ist
die magnetische Flussdichte im Inneren der Struktur homogen. Bei der Berechnung
in Gleichung (3.53) kann folglich die gemittelte magnetische Flussdichte innerhalb
der Struktur, d. h. bei pρ ă Ri, φ “ 0...2pi, z “ 0q, durch Bz pρ “ 0, φ “ 0, z “ 0q sub-





¨ pN ´ 1q2 . (3.54)
Eine ausführliche Berechnung ist dem Anhang unter Abschnitt A.2 zu entnehmen.







2pi2R3i µ0ε0 ¨ pN ´ 1q
. (3.55)





2pi2R3aµ0ε0 ¨ pN ´ 1q (3.56)
angegeben, wobei Ra der Außenradius der Struktur ist. Aufgrund der Annahme















Relative Abweichung von fres zu Pendry et al. [79]













Abbildung 3.22: Relative Abweichung der berechneten Resonanzfrequenz für folgen-
de geometrische Parameter der Swiss-Roll-Struktur: del “ 0, Ri “ 11 mm, N “ 10,
µr “ 1, εr “ 1, H Ñ 8. Die elektrisch isolierende Zwischenschicht diso ist abhängig
von der Windungszahl und dem vorgegebenen Verhältnis des Innen- und Außenra-
dius, wobei Ra
Ri
P R : 1.0001 ď Ra
Ri
ď 1.1 betrachtet wurde.
Abbildung 3.22 zeigt die relative Abweichung zwischen berechneter Resonanzfre-
quenz fres aus Gleichung (3.55) und der Berechnungsformel aus [79]. Die Abweichung
ist definiert durch ∆F “ fres´fPendry
fPendry
¨ 100 %.
Die dargestellte Methode ermöglicht die Berechnung der Resonanzfrequenz bei Vor-
gabe der Geometrie- und Materialparameter. Hierbei ist zu beachten, dass die Per-
mittivität für viele Materialien stark frequenzabhängig ist. Aus diesem Grund muss
für die Berechnung der Resonanzfrequenz zunächst ein Startwert für εr bei einer
bestimmten Frequenz gewählt werden. Mit diesem wird in einem ersten Iterations-
schritt eine Resonanzfrequenz ermittelt. Im nächsten Iterationsschritt wird die Per-
mittivität bei der berechneten Resonanzfrequenz eingesetzt. Nach mehreren Itera-
tionen wird das Ergebnis gegen die richtige Lösung konvergieren. Für einen prakti-
kableren Einsatz wäre es wünschenswert, die Resonanzfrequenz vorzugeben und die
dafür notwendigen Material- und Geometrieparameter zu ermitteln. Da die Geome-
trieparameter stets einen Einfluss auf die Induktivität und Kapazität haben, ist dies
nicht ohne weiteres möglich. Ein geeigneter Ansatz ist hierbei in einem automatisier-
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baren Algorithmus zur Optimierung der Material- und/oder Geometrieparameter zu
sehen.
Numerische Berechnung der Swiss-Roll-Struktur.
Gleichung 3.55 zur Berechnung der resultierenden Resonanzfrequenz gilt nur unter
der Einschränkung vonH Ñ 8 und del Ñ 0. Zur Untersuchung der Swiss-Roll-Struk-
tur mit realistischen Geometrieparametern wurde die Kapazität nach Gleichung 3.40b
und die Induktivität nach Gleichung 3.53 unter Verwendung der magnetischen Fluss-
dichte Bz px, y, 0q aus Gleichung 3.52 berechnet. Aus der Induktivität und Kapazität
wurde die Resonanzfrequenz abhängig von der Höhe H ermittelt. Im folgenden wer-
den drei Untersuchungen vorgestellt. Zum einen wurde die Berechnung anhand der
Ergebnisse aus [79] mit idealisierten Parametern verifiziert. Im Anschluss erfolgt
die Analyse des Einflusses der Permittivität sowie der Schichtdicke der isolierenden
Zwischenschicht.
Untersuchung 1: Vergleich mit Berechnung aus [79]. Zum Abgleich der
Berechnungen mit den Ergebnissen aus [79] wurde eine Swiss-Roll-Struktur mit den
in Tabelle 3.3 zusammengefassten Parametern mittels MATLAB® simuliert.
Tabelle 3.3: Parameter für Untersuchung 1: Vergleich mit Berechnung aus [79]
Materialparameter Geometrieparameter
Umgebung: µr “ 1, εr “ 1
Isolationsschicht: εr “ 1
Innenradius Ri “ 1 mm
Isolationsschicht: diso “ 1 µm
elektr. leitende Schicht: del Ñ 0
Höhe 1 mm ď H ď 50 mm
Windungszahl: 2 ď N ď 20
Die Amplitude der magnetischen Flussdichte Bz innerhalb der Swiss-Roll-Struktur
ist für N “ 2 in Abbildung 3.23 dargestellt. Bei einer Höhe von H “ 1 mm weist Bz
im Inneren der Struktur eine starke Inhomogenität auf (vgl. Abb. 3.23(a)).











































Abbildung 3.23: Simulierte magnetische Flussdichte Bz einer Swiss-Roll-Struktur
nach den Parametern in Tabelle 3.3, wobei die Windungszahl N “ 2 ist. (a) für
H “ 1 mm und (b) für H “ 50 mm.












Berechnete Resonanzfrequenz für verschiedene Höhen H
Pendry et al.
Analytisch
Fit: y “ a
Hb
` c
Abbildung 3.24: Berechnete Resonanzfrequenz der Swiss-Roll-Struktur abhängig von
der Höhe H. Es zeigt sich, dass fres invers proportional zur Höhe ist und gegen die




Die ermittelte Resonanzfrequenz in Abhängigkeit von der Höhe wurde gefittet mit
fres pHq “ a
Hb
` c (3.57)
Zum Vergleich mit [79] wird die Resonanzfrequenz für H Ñ 8 bestimmt.
fres,HÑ8 “ lim
HÑ8 fres pHq “ c (3.58)






¨ 100 % (3.59)
Tabelle A.2 (Anhang, Seite 179) stellt die relative Abweichung der berechneten Re-
sonanzfrequenz zur Lösung nach Pendry et al. dar. Es zeigt sich, dass beide Lösun-
gen sehr gut übereinstimmen. Mit zunehmendem Radiuszuwachs nimmt der Fehler
zu und beträgt bei 20 Windungen lediglich ca. 2 %. Der lineare Zusammenhang
zwischen dem Radiuszuwachs und der Abweichung beider Lösungen wird in Abbil-
dung 3.25 deutlicher.














Untersuchung 1: resultierende Abweichung ∆F zu Pendry et al. [79]
Abbildung 3.25: Untersuchung 1: resultierende Abweichung ∆F zu der Lösung von
Pendry et al. [79]. Es zeigt sich, dass die Abweichung linear mit dem Radiuszuwachs
ansteigt.
Untersuchung 2: Einfluss der relativen Permittivität der dielektrischen
Zwischenschicht. In [79] wurde der Einfluss der Permittivität der isolierenden
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Lage nicht berücksichtigt. Vielmehr wurde hier von Vakuum mit εr “ 1 ausgegangen.
Aus diesem Grund zielt Untersuchung 2 darauf ab, den Einfluss der Permittivität auf
die Resonanzfrequenz der Swiss-Roll-Struktur zu bestimmen. Tabelle 3.4 fasst die
Geometrie- und Materialparameter der simulierten Swiss-Roll-Struktur zusammen.
Bei den gewählten Schichtdicken und zwei Windungen entspricht der Radiuszuwachs
0,44 %.
Tabelle 3.4: Parameter für Untersuchung 2: Einfluss der Permittivität
Materialparameter Geometrieparameter
Umgebung: µr “ 1, εr “ 1
Isolationsschicht: 1 ď εr ď 25
Innenradius Ri “ 5 mm
Isolationsschicht: diso “ 1 µm
elektr. leitende Schicht: del “ 10 µm
Höhe 10 mm
Windungszahl: 2
Das Ergebnis der Berechnung ist in Abbildung 3.26 dargestellt. Wie zu erwarten ist,
sinkt die Resonanzfrequenz mit zunehmender Permittivität der isolierenden Zwi-
schenschicht, da die Kapazität ansteigt.













Untersuchung 2: Einfluss der relativen Permittivität εr
Abbildung 3.26: Untersuchung 2: Berechnete Resonanzfrequenz in Abhängigkeit von
der relativen Permittivität der isolierenden Zwischenschicht. Mit zunehmender Per-
mittivität steigt auch die Kapazität an, wodurch in der Folge die Resonanzfrequenz
sinkt.
Untersuchung 3: Einfluss der Schichtdicke der dielektrischen Schicht. In
einer weiteren Simulation wurde der Einfluss der Schichtdicke der Isolationsschicht
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auf die Resonanzfrequenz untersucht. Tabelle 3.5 fasst dafür die Geometrie- und
Materialparameter zusammen.
Tabelle 3.5: Parameter für Untersuchung 3: Einfluss der Schichtdicke der Isolationsschicht
Materialparameter Geometrieparameter
Umgebung: µr “ 1, εr “ 1
Isolationsschicht: εr “ 1
Innenradius Ri “ 5 mm
Isolationsschicht: 10 nm ď diso ď
100 nm
elektr. leitende Schicht: del “ 10 µm
Höhe 5 mm
Windungszahl: 2
Aus Abbildung 3.27 wird ersichtlich, dass die Resonanzfrequenz – wie zu erwarten
– mit zunehmender Schichtdicke diso ansteigt, da die Kapazität sinkt.













Untersuchung 3: Einfluss der Schichtdicke diso der Isolationsschicht
Abbildung 3.27: Untersuchung 3: Berechnete Resonanzfrequenz in Abhängigkeit von
der Schichtdicke der isolierenden Zwischenschicht. Mit zunehmender Schichtdicke




Resonanzmarker müssen als Medizinprodukt nach den entsprechenden Richtlinien
entwickelt werden (vgl. Abb. 4.1). Die Produktidee ist in jedem Fall die hyperin-
tense Markierung bestimmter Areale im MR-Bild mittels auf die Larmorfrequenz
abgestimmter Resonanzschwingkreise. Die Zweckbestimmung hängt hingegen von
dem jeweiligen Anwendungsszenario ab. Zwischen miniaturisierten dreidimensiona-
len Resonanzmarkern integriert in Instrumente und größeren planaren Modellen
als Landmarken zur Schichtlegung liegen noch zahlreiche weitere Verwendungsar-
ten und Konstruktionen. Für jede dieser Varianten muss die Klassifizierung nach
der Richtlinie 93/42/EWG [82, Anhang IX.] in die entsprechende Medizinproduk-
teklasse getrennt erfolgen. Diese Klassifizierung enthält vier Produktklassen: I, IIa,
IIb und III, wobei III die strengste Klasse darstellt. Bei dieser Klassifizierung sind
primär „Verletzbarkeit des menschlichen Körpers und [...] die potentiellen Risiken
im Zusammenhang mit der technischen Auslegung der Produkte und mit ihrer Her-
stellung“ maßgebend [82]. Entscheidend hierfür ist die Dauer der Anwendung34, die
Invasivität35 und Art36 des Produktes sowie der Anwendungsort37. Eine Übersicht
der Regeln zur Klassifizierung in die Produktklassen ist Tabelle A.3 im Anhang auf
Seite 180 zu entnehmen.
Die forschungsgetriebene Technologieentwicklung für medizinische Produkte lässt




35nicht-invasiv, invasiv (durch Körperoberfläche oder natürliche Körperöffnungen), chirurgisch-
invasiv, implantierbar
36z. B. aktives (therapeutisches/diagnostisches) Medizinprodukt



















Planungsphase Ausgehend vom Anwendungsszenario werden die obligatorischen
und fakultativen Anforderungen an den Resonanzmarker definiert. Parallel dazu
werden auch geeignete Bewertungs- bzw. Messmethoden festgelegt. Daraus wird
anschließend mithilfe von analytischen Berechnungen und / oder Simulationen das
Design des Resonanzmarkers abgeleitet. Davon abhängig ist dann die Auswahl einer
geeigneten Fertigungstechnologie.
Realisierungsphase Mithilfe der ausgewählten Technologien können dann einzel-
ne Komponenten (z. B. die Spule) oder die Gesamtkonstruktion gefertigt werden.
Evaluationsphase Anschließend werden die gefertigten Testobjekte hinsichtlich
der in der Planungsphase definierten Testverfahren untersucht.
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Analysephase Ausgehend von den Experimenten in der Evaluationsphase wird
der Erfüllungsgrad der Anforderungen bestimmt. Dabei müssen die obligatorischen
Anforderungen in jedem Fall erfüllt sein. Ist dies nicht der Fall, werden geeignete
Gegenmaßnahmen definiert und der Entwicklungszyklus startet erneut mit der Pla-
nungsphase.
Parallel zur Entwicklung des Prototypens erfolgt das Risikomanagement [83]. Im
Rahmen der Risikoanalyse werden die Merkmale des Produktes sowie bekannte
bzw. vorhersehbare Gefährdungen, welche durch das Medizinprodukt hervorgeru-
fen werden können, identifiziert. Für diese Gefährdungen muss jeweils eine Risiko-
abschätzung erfolgen. Hierfür muss die Wahrscheinlichkeit für das Eintreten einer
Risikosituation, sowie der Schweregrad des möglichen Schadens qualitativ oder quan-
titativ analysiert werden. Für jede Gefährdungssituation muss anschließend anhand
von vordefinierten Kriterien entschieden werden, ob eine Risikominderung erforder-
lich ist (Risikobewertung). Falls dies der Fall ist, müssen geeignete Maßnahmen zur
Risikobeherrschung identifiziert werden. Für jede Gegenmaßnahme muss das dabei
resultierende Restrisiko bewertet sowie potentielle neue Gefährdungssituationen er-
mittelt werden. Wenn das Gesamtrisiko akzeptabel bzw. die Risiko-Nutzen-Analyse
positiv ist, kann der Risikomanagementbericht erstellt werden.
Die vorliegende Arbeit fokussiert die Technologieentwicklung für Resonanzmarker
mit dem Ziel einer Machbarkeitsanalyse. Aus diesem Grund wird das Risikomana-
gement nicht in die weiteren Überlegungen einbezogen.
4.1 Definition der Anforderungen
Für die Erstellung einer Anforderungsliste für Resonanzmarker empfiehlt es sich,
mithilfe einer Leitlinie für die Produktentwicklung zu arbeiten. In [84] ist dafür eine
Hauptmerkmalsliste zusammengefasst. Im Folgenden werden diese Hauptmerkmale
mit Hinblick auf das Resonanzmarker-Design näher beschrieben.
Gebrauch Die Anforderungen hinsichtlich der Biokompatibilität sowie Sterilisier-
barkeit des Resonanzmarkers sind maßgeblich vom Einsatzort abhängig. Bei der Ver-
wendung innerhalb des Patienten beträgt die Verweildauer weniger als 24 Stunden.
Aus diesem Grund müssen die Materialien, welche direkt mit Blut oder Gewebe in
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Kontakt kommen, biotolerant sein. Zum Aufbau der elektrischen Struktur werden
meist Materialien eingesetzt, welche diese Anforderungen nicht erfüllen. Die Bio-
kompatibilität und Sterilisierbarkeit kann in diesem Fall durch eine Einhausung der
Markerstruktur mit einer geeigneten Beschichtung (z. B. Parylene) erzielt werden.
Werden die Resonanzmarker außerhalb des Patienten, aber im sterilen Bereich ein-
gesetzt, ist nur die Sterilisierbarkeit der Struktur erforderlich. Ein Beispiel dafür ist
die Visualisierung einer Punktionsnadel mithilfe einer mit Kontrastmittel gefüllten
Nadelhülse, an welcher Resonanzmarker angebracht sind [85]. Die geringsten Anfor-
derungen sind an eine Verwendung in einer unsterilen Umgebung, beispielsweise als
Landmarke an der Patientenoberfläche [37], zu stellen.
Neben diesen Anforderungen beeinflusst auch die Art der Intervention das Design
des Resonanzmarkers. Die wesentlichen Einflussfaktoren sind hierbei die Orientie-
rung des Instrumentes relativ zum ~B0-Feld, sowie die elektrischen Eigenschaften
(elektrische Leitfähigkeit κ, relative Permittivität εr, relative Permeabilität µr) des
umliegenden Gewebes. Zur optimalen Funktionserfüllung des Resonanzmarkers ist
eine maximale Einkopplung des hochfrequenten ~B1-Feldes erforderlich. Je nach Ori-
entierung des Instrumentes muss das Spulendesign entsprechend angepasst werden.
Für zylindrische Instrumente wie Katheter oder keramische Knochenbohrer eignen
sich bei einer Instrumentenorientierung parallel zum ~B0-Feld vor allem Leiterschlei-
fen (Abb. 4.2(a)), Spiralspulen (Abb. 4.2(b)) und Sattelspulen (Abb. 4.2(c)). Bei ei-
ner Orientierung senkrecht zum statischen Magnetfeld erweisen sich Zylinderspulen
(Abb. 4.2(d)) oder die Swiss-Roll-Struktur mit intrinsischer Kapazität (Abb. 4.2(e))
als vorteilhaft.
(a) (b) (c) (d) (e)
Abbildung 4.2: Auswahl möglicher Spulendesigns auf einem zylinderförmigem Trä-
ger: Zylinderspule (a), Leiterschleife (b), Spiralspule mit rechteckiger Spulenfläche
(c), Sattelspule mit rechteckiger Spulenfläche (d), Swiss-Roll-Struktur mit intrinsi-
scher Kapazität (e)39
39Die Abbildung wurde ähnlicher Art in [86] publiziert (siehe Publikationsverzeichnis).
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Abbildung 4.3 fasst die optimalen Spulendesigns für verschiedene Instrumentenori-






















Abbildung 4.3: Optimale Spulendesigns für geschlossene MR-Scanner mit horizonta-
lem ~B0-Feld (a) und offene MR-Scanner mit vertikalem ~B0-Feld (b)41
Stoff Die verwendeten Materialien müssen neben den Bedingungen der MR-Sicher-
heit und MR-Kompatibilität (vgl. Abschnitt 2.1.5), auch entsprechende elektrische
Eigenschaften aufweisen, um eine Funktionserfüllung des Resonanzmarkers zu ge-
währleisten. Wesentliche Parameter sind hierbei die elektrische Leitfähigkeit κ der
verwendeten Materialien, sowie die relative Permittivität εr der dielektrischen Zwi-
schenschicht. Während die Leitfähigkeit den Gütefaktor des Schwingkreises maßgeb-
lich beeinflusst, bestimmt die Permittivität die Baugröße des Kondensators. Für eine
Miniaturisierung des gesamten Resonanzmarkers ist es somit wünschenswert, eine
Zwischenschicht mit einer möglichst hohen Permittivität aufzubauen.
Energie Die komplexe Umgebung des Resonanzmarkers enthält verschiedene Ener-
gieformen. Die wesentlichen Formen sind hierbei: magnetisch, elektrisch und ther-
misch. Bei der Verwendung von MR-sicheren Materialien ist eine Wechselwirkung
mit dem statischen ~B0-Feld in Form von magnetisch induzierten Anziehungskräf-
ten ausgeschlossen. Durch die Induktion des hochfrequenten ~B1-Feldes kann es je-
doch zu HF-induziertem Erhitzen kommen [87]. Niwa et al. demonstrierten den
Erhitzungseffekt eines implantierbaren Resonanzschwingkreises mit Zylinderspule
(N “ 6, R “ 6 mm, L “ 2,07 µH) und SMD42-Kondensator (C “ 3,0 pF). Durch An-
regung mittels einer MR-Sequenz erhitzte sich der Schwingkreis innerhalb von 300 s
um 12,6 K. Hierbei ist zu beachten, dass die Messung nicht in einem Phantom mit
41Die Abbildung wurde ähnlicher Art in [86] publiziert (siehe Publikationsverzeichnis).
42Surface Mounted Device (oberflächenmontiertes Bauelement)
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gewebeähnlichen Eigenschaften, sondern in Luft durchgeführt wurde. Daher können
die Ergebnisse nicht direkt übertragen werden.
Signal Aus der Funktionsweise des Resonanzmarkers folgt dessen Signalverhal-
ten. Eingangssignal ist hierbei das einfallende ~B1-Feld des Anregungspulses und
Ausgangssignal die lokal verstärkte magnetische Flussdichte welche sich mit dem
Eingangssignal überlagert. In dessen Folge erscheint der Resonanzmarker im MR-
Bild als hyperintenses Signal mit positivem Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis.
Geometrie Die geometrischen Anforderungen beinhalten zum einen Angaben über
das auszustattende Instrument sowie über die Maximalmaße des Resonanzmarkers
selbst. Das Aufbringen des Markers auf dem Instrument führt zu einer Vergrößerung
der Instrumentenmaße, welche innerhalb der vorgegebenen Grenzen liegen muss. Des
Weiteren muss vorab definiert werden, wie viele Marker aufgebracht werden müssen
und an welchen Stellen dies geschehen soll (z. B. 1 cm vor dem distalen Ende des
Katheters).
Elektrik / Elektronik Zur Funktionserfüllung der Resonanzmarker ist es erfor-
derlich, dass diese auf die Larmorfrequenz des jeweiligen MR-Scanners abgestimmt
werden. Um dies zu erreichen, müssen das Kondensator- und Spulendesign hinsicht-
lich der erzielbaren Induktivität und Kapazität pro Fläche optimiert werden. Der zu
erzielende Gütefaktor hängt von dem Einsatzort des Markers sowie von den Para-
metern der MR-Sequenz maßgeblich ab. Die Dimensionierung des Resonanzmarkers
richtet sich danach, ob die anzuregenden Spins in der Umgebung des Resonanz-
markers ortsgebunden (z. B. im Gewebe) oder beweglich sind (z. B. im Blutgefäß).
Bei Verwendung innerhalb von Blutgefäßen regt das Magnetfeld des Markers die
Spins des vorbei strömenden Blutes an. Aufgrund der Bewegung des Blutes, befin-
den sich die angeregten Spins bei der Generierung des Echosignals nicht mehr an
dem gleichen Ort, sondern sind vielmehr entlang des Blutgefäßes verteilt. Ein Reso-
nanzschwingkreis mit zu niedrigem Gütefaktor erzeugt nicht die erwünschte lokale
Erhöhung der Signalintensität. Folglich ist es für die Visualisierung von intravasku-
lären Instrumenten erforderlich, dass mehr Spins angeregt werden, um den gleichen
Kontrast wie in fixem Gewebe zu erzeugen. Eine hohe Güte geht jedoch mit einer
schmalen Bandbreite einher. Infolgedessen muss die Resonanzfrequenzabstimmung
entsprechend genau erfolgen. Da der Signalanhebungseffekt von den Sequenzpara-
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metern (u. a. Flipwinkel α, Echozeit TE, Repetitionszeit TR) abhängt, muss der zu
erzielende Gütefaktor empirisch bestimmt werden. Darüber hinaus muss eine elek-
trische Isolierung zur Umgebung des Resonanzmarkers gewährleistet sein.
Zur Erzeugung der notwendigen Kapazität auf zylinderförmigen Instrumenten eig-
nen sich neben Zylinderkondensatoren auch aufgewickelte Plattenkondensatoren.
Des Weiteren können MR-kompatible SMD-Kondensatoren zum Einsatz kommen.
Diese müssen jedoch mithilfe von Technologien der Aufbau- und Verbindungstech-
nik elektrisch mit der Spule kontaktiert werden. Das Spulen- und Kondensatordesign
in Verbindung mit dem Instrumentenmaterial schränkt die Auswahl an geeigneten
Technologien zur Fertigung der Komponenten ein.
Mechanik Die mechanischen Anforderungen an das Resonanzmarker-Design hän-
gen maßgeblich vom Instrument selbst ab. Die Ausstattung von rigiden Instrumen-
ten, wie z. B. keramischen Knochenbohrern, mit Resonanzmarkern führt zu keiner
signifikanten Veränderung der mechanischen Parameter. Bei flexiblen Instrumenten
wie polymeren Kathetern ist die Änderung der Steifigkeiten (Dehnsteifigkeit, Biege-
steifigkeit und Torsionsteifigkeit) im Bereich der additiv aufgebrachten Markerstruk-
tur nicht mehr vernachlässigbar. Hier müssen Toleranzbereiche, insbesondere zu den
maximal zulässigen Maßen sowie zur Elastizität der Werkstoffe, vorgegeben werden.
Dies schränkt vor allem die Auswahl an anwendbaren Materialien und Fertigungs-
technologien ein.
4.2 Fertigungsverfahren
Im folgenden Abschnitt werden für die Resonanzmarkerherstellung geeignete Ferti-
gungsverfahren vorgestellt. Dabei wird in die Herstellung von Resonanzschwingkrei-
sen aus diskreten Elementen (vgl. Abschnitt 3.3.1) und aus selbstresonanten Struk-
turen (vgl. Abschnitt 3.3.2) unterschieden. Der Aufbau von diskreten Elementen
erfordert die Fertigung einer Induktivität, sowie einer Kapazität. Im Rahmen die-
ser Dissertation wurden hierbei im Wesentlichen vier Fertigungsverfahren analysiert
und hinsichtlich ihrer Eignung bewertet und gegenübergestellt. Dabei handelt es sich
um die Drahtwickeltechnik, das Aerosol-Depositionstechnologie, die Heißprägetech-
nik sowie die Dickschichttechnologie. Im Gegensatz dazu erfordert die Realisierung
mittels selbstresonanter Strukturen die Herstellung einer geeigneten mehrlagigen
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Folie, welche spiral aufgewickelt wird. Hierzu wurde anodische Oxidation von Alu-
miniumfolien näher untersucht.
Im Rahmen dieser Dissertation wird nur auf die technische Realisierung der Re-
sonanzmarker eingegangen. Im Anschluss an alle Prozesse muss eine entsprechen-
de biokompatible und sterilisierbare Versiegelung erfolgen, um die oben genannten
biologischen Anforderungen zu erfüllen. Dies kann beispielsweise mittels CVD43,
Schmelztauchbeschichtung oder Plasmapolymerisation realisiert werden [88]. Diese
Standardprozesse wurden im Rahmen der Dissertation nicht näher untersucht.
4.2.1 Drahtwickeltechnik
Die Drahtwickeltechnik stellt die einfachste Fertigungstechnologie dar und eignet
sich zu Herstellung von Funktionsdemonstratoren. Dabei wird ein lackisolierter Draht
in die entsprechende Form der Spule gebracht (vgl. Abb. 4.4(a)). Für die grobe Fre-
quenzabstimmung werden ein oder mehrere Kondensatoren an die Enden der Spule
angelötet (vgl. Abb. 4.4(b)). Eine Feinabstimmung kann im Anschluss durch Varia-





Abbildung 4.4: Prozessschritte Drahtwickeltechnik: (a) Fertigung der Spule, (b) Gro-
babstimmung mit SMD-Kondensator und (c) anschließende Feinabstimmung durch
Variation der Spulengeometrie
Diese Fertigungstechnologie wurde für die Realisierung von Resonanzmarkern be-
reits in zahlreichen Studien eingesetzt (vgl. Tabelle 4.1). Der wesentliche Vorteil
dieser Methode ist die einfache Fertigung von dreidimensionalen Strukturen. Zudem
ist die mechanische Stabilität der gefertigten Spulen aufgrund der Materialeigen-
schaften der verwendeten Drähte sehr hoch. Besonders bei Kleinstserien überwiegt
der Einfluss der niedrigen Materialkosten gegenüber den aufgrund der Handarbeit














































































































































































































































































































































































































































































































höheren Fertigungskosten. Die geringe Reproduzierbarkeit erlaubt jedoch keine Mas-
senfertigung. Ein weiterer Nachteil ist der ungleichmäßige Durchmesserzuwachs bei
Verwendung von SMD-Kondensatoren. Aufgrund des schlechteren Formfaktors las-
sen sich Instrumente wie intravaskuläre Katheter nur unzureichend steuern. Des
Weiteren müssen nicht-magnetische Bauelemente verwendet werden, da sonst uner-
wünschte Suszeptibilitätsartefakte die Folge sind. In Tabelle A.4 (Seite 183) ist eine
Auswahl an verfügbaren nicht-magnetischen SMD-Kondensatoren aufgelistet. Die
Übersicht beschränkt sich auf Gehäusegrößen von maximal 0603.
Eine Optimierung des Formfaktors kann mithilfe von mikrosystemtechnischen Fer-
tigungstechnologien erzielt werden. In [94] wurde beispielsweise eine mehrlagige ka-
schierte Kupferfolie als aufgerollter Plattenkondensator verwendet. Dieser bestand
aus einer 25,4 µm dicken Polyimid-Schicht und zwei 12,7 µm dicken Kupferlagen.
4.2.2 Aerosol-Depositionstechnologie
Die Aerosol-Depositionstechnologie erlaubt die Herstellung von metallischen Struk-
turen auf den Außenflächen von beliebig geformten dreidimensionalen Objekten.
Im ersten Schritt wird das Objekt gereinigt und gegebenenfalls vorbearbeitet. An-
schließend erfolgt der Auftrag einer Startschicht in Form eines Aerosols [95]. Die
sogenannte katalytische Nanotinte ist eine Suspension bestehend aus einem Palla-
diumkatalysator, organischen Lösungsmitteln und Additiven [96]. Aus dieser wird
pneumatisch oder über Ultraschall ein Aerosol erzeugt [96]. Das so erzeugte Aero-
sol wird dann in eine Düse geleitet und durch seitliche Gaseinströmungen fokus-
siert (vgl. Abb. 4.5(b)). Durch translatorische Bewegung der Düse und Rotation
des Objektes können beliebige Geometrien realisiert werden. Die aufgetragene Na-
notinte wirkt als Startschicht für den anschließenden stromlosen chemischen Metal-
lisierungsprozess [95]. Mit dieser ersten Lage wird die innere Kondensatorelektrode
sowie der Rückpfad hergestellt (vgl. Abb. 4.5(c)). Anschließend erfolgt der Auftrag
einer dielektrischen Zwischenschicht, beispielsweise in Form eines Lackes oder eines
Mikroschrumpfschlauches (vgl. Abb. 4.5(d)). Zur Herstellung der Spule und der äu-
ßeren Kondensatorelektrode werden die o.g. Schritte entsprechend wiederholt (vgl.
Abb. 4.5(e)-4.5(f)).
Von Vorteil ist bei dieser Herstellungsvariante vor allem die flexible Definition der
Leiterbahngeometrie. Diese Technologie kann ebenso auf verschiedenste Instrumen-























Abbildung 4.5: Prozessschritte Aerosol-Depositionstechnologie: (a) Erzeugung des
Aerosols (nach [95]), (b) Auftrag der inneren Schicht der katalytischen Nanotinte,
(c) chemische Metallisierung, (d) Auftrag einer dielektrischen Zwischenschicht, (e)
Auftrag der äußeren Schicht der katalytischen Nanotinte, (f) chemische Metallisie-
rung
dass die Haftfestigkeit der abgeschiedenen Metallschicht maßgeblich von der Ober-
flächenstruktur abhängig ist.
4.2.3 Heißprägetechnik
Primär wird diese Technologie zur Oberflächenstrukturierung von zweidimensionalen
Substraten eingesetzt [97]. Eine Realisierung von Leiterbahnen mithilfe der Heißprä-
getechnik ist ebenfalls möglich [97]. Die in [97] beschriebene Vorgehensweise kann
auch auf dreidimensionale Instrumente aus thermoplastischen Kunststoffen übertra-
gen werden. Aufgrund der vorherrschenden Kraftwirkungsrichtung ist hierbei jedoch
nur eine Realisierung von Prägewinkeln bis maximal 45° möglich.
Zum Heißprägen auf zylindrischen Instrumenten wird im ersten Schritt eine Me-
tallfolie auf das Instrument gelegt oder auflaminiert. Zur Stabilisierung wird ein
Prägekern in das Katheterlumen geschoben (vgl. Abb. 4.6(a)). Der Katheter wird
in einer Halterung fixiert. Der Prägestempel besteht zumeist aus einem Metall und
besitzt ein Negativabbild der Leiterbahnen. Dieses kann beispielsweise durch Mikro-
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fräsen, Mikro-EDM44, Laserablation oder ECF45 übertragen werden [98]. Darüber
hinaus werden auch Siliziumstempel eingesetzt, welche mithilfe eines anisotropen
Nassätzprozesses strukturiert werden [99]. Vor dem Heißprägen wird der Prägestem-
pel auf etwa 20 K bis 40 K über der Schmelztemperatur des Polymers erhitzt [97].
Anschließend fährt dieser unter Einwirkung von Druck und Temperatur herunter
(vgl. Abb. 4.6(b)). Durch diesen Prozess wird Polymer-Material verdrängt, wodurch
sich sogenannte Prägewülste ausbilden können [97]. Um ein gutes Ausscheren der
Metallfolie zu erreichen, müssen die Stempelstrukturen scharfkantig sein. Zudem
ist es erforderlich, dass das Stempelmaterial eine höhere Härte als die zu prägende












Abbildung 4.6: Prozessschritte Heißprägetechnik: (a) Auflegen der Metallfolie und
ggf. Einführen eines Prägekerns, (b) Einprägung der Metallfolie mit Prägestempel
(c) Ablösung der Restfolie und (d) Abstimmung mit SMD-Kondensator
Nach einer gewissen Haltezeit wird der Prägestempel wieder hochgefahren. An-
schließend werden Metallfolienreste beispielsweise durch Druckluft entfernt (vgl.
Abb. 4.6(c)). Hierbei ist es wichtig, dass die Rückseite der Metallfolie eine Oberflä-
chenrauheit von Ra “ 0,5 µm bis 2 µm besitzt, um eine ausreichende Haftfestigkeit
zu erzielen [97].
Die Abstimmung auf die Resonanzfrequenz erfolgt dann durch Kontaktierung eines
entsprechenden SMD-Kondensators. Alternativ kann auch eine mehrlagige Metallfo-




lie mit einer dielektrischen Zwischenschicht verwendet werden.
In [100] wird ein Verfahren vorgestellt, welches geringere Prägetiefen ermöglicht.
Dafür wird keine aufgelegte oder auflaminierte Metallfolie verwendet, sondern das
Kunststoffsubstrat bereichsweise flächig metallisiert, sodass die Metallschicht fest
mit dem Kunststoff verbunden ist. Anschließend werden die Leiterbahnen durch
Aufprägen des strukturierten Prägestempels realisiert. Ein Ablösen der Restfolie ist
nicht erforderlich.
4.2.4 Dickschichttechnologie
Bei der Dickschichttechnologie werden sogenannte CERMET46-Pasten mithilfe des
Siebdrucks auf ein keramisches Substrat aufgerakelt und anschließend gebrannt
[101]. Diese Pasten können je nach Einsatz z. B. elektrisch leitfähig, resistiv oder
permittiv sein. Damit lassen sich Leiterbahnen, Leiterbahnkreuzungen und Konden-
satoren realisieren. Die LTCC47-Technologie stellt eine Art der Dickschichttechno-
logie dar, bei der die Pasten auf ungebrannten (grünen) Keramiken aufgetragen
werden. Die Geometrie der aufgetragenen Lage wird durch die Siebdruckmaske vor-
gegeben (vgl. Abb. 4.7(a)), welche auf die grüne Keramik aufgelegt wird. Anschlie-
ßend wird die Dickfilmpaste mithilfe eines Rakels aufgetragen und getrocknet (vgl.









Abbildung 4.7: Prozessschritte Dickschicht-Hybrid-Technologie: (a) Aufbringen der
Siebdruckmaske auf das ungebrannte Substrat, (b) Aufrakeln der Dickfilmpaste,
(c) Aufrollen des Substrat zu einer Zylinderform und anschließendes Sintern der
Struktur
Nach dem Auftragen aller Lagen kann das Substrat zu einer Zylinderform aufge-
rollt werden (vgl. 4.7(c)). Im Anschluss wird die zylindrische Struktur im Bereich
46CERamic-METal: Verbundwerkstoff aus keramischen und metallischen Materialien
47Low Temperature Co-fired Ceramics
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von 900 ˝C bis 1000 ˝C gesintert [102]. Bei diesem Sinterprozess kommt es je nach
Keramik zu einer Schwindung von ca. 12 % bis 16 % in x- und y-Richtung [103].
4.2.5 Anodische Oxidation
Mithilfe der anodischen Oxidation kann die Oberflächeneigenschaften von metalli-
schen Objekten verändert werden. Durch dieses elektrochemische Verfahren erfolgt
ein oberflächlicher Schichtumbau, wodurch in der Folge eine dünne Oxidschicht
erzeugt wird. Je nach Art und Zusammensetzung des Anodierbades lassen sich
Schichten mit unterschiedlicher Charakteristika herstellen. Die Verwendung von Zi-
tronensäureelektrolyten führt zu dünnen nicht-porösen Schichten mit einer Dicke
von 0,1 µm bis ca. 1 µm [104]. Im Vergleich dazu bildet sich bei Schwefelsäurebädern
eine kompakte Sperrschicht unmittelbar an der Metalloberfläche und eine darüber-
liegende poröse Hauptschicht aus [104].
Im Zusammenhang mit Swiss-Roll-Strukturen kann dieses Verfahren bei Alumini-
umfolien zum Aufbau einer dielektrischen Zwischenschicht eingesetzt werden. Die
Arbeitsschritte der anodischen Oxidation werden in [104] und [105] näher erläutert.
Dafür wird zunächst das Werkstück - hier eine Aluminiumfolie - mit Waschbenzin
entfettet und gereinigt. Es folgt ein Spülvorgang, um etwaige Reinigungsbestandteile
zu entfernen. Eine vorhandene Oxidschicht wird durch einen Beizvorgang entfernt.
Zum Beizen eignet sich eine 5 %- bis 40 %-tige Natronlauge mit einer Badtempera-
tur von 15 ˝C bis 20 ˝C. Die Folie wird für 30 s bis 2 min in das Beizbad gelegt und
anschließend erneut gespült.
Im Anschluss an diese Vorbehandlungen folgt der eigentliche Anodisiervorgang. Eine
Variante dafür ist das Gleichstrom-Schwefelsäure-(GS-)Verfahren [105]. Hierfür wird
ein Anodisierbad mit einer Schwefelsäurekonzentration von 10 % bis 25 % angesetzt
[105]. Für normale Schichten sollte das Bad eine Betriebstemperatur von ca. 16 ˝C
bis 20 ˝C aufweisen [105]. Zwischen der zu oxidierenden Folie und einer Graphitelek-
trode wird eine Spannung angelegt, wobei die Aluminiumfolie als Anode geschalten
wird. Der Abstand zwischen beiden Elektroden sollte mindestens 10 cm betragen
[105]. Vorteilhaft ist hierbei die Verwendung einer Stromquelle, da ein konstanter
Strom zu einem gleichmäßigen Schichtumbau führt. Für dünne Schichten sollte die




liegen, wohingegen für normale Schichten eine




anliegen muss [105]. Die Spannung sollte dabei im





















Abbildung 4.8: Prozessschritte Anodische Oxidation: (a) Anodisierbad, (b) Zurecht-
schneiden der Folie und (c) anschließende Aufwicklung auf das Instrument. Wasch-,
Spül- und Beizvorgänge sind nicht dargestellt.
stetige Erhöhung des Widerstandes zwischen beiden Elektroden. In der Konsequenz
steigt die Spannung kontinuierlich an bis die Oxidschicht flächig geschlossen ist. Die
Anodisierdauer ist abhängig von der zu erzielenden Dicke d der Oxidschicht, der
Stromdichte J , sowie dem anodischen Wirkungsgrad β [105]. Der anodische Wir-
kungsgrad liegt bei dem GS-Verfahren im Bereich von 0, 65 bis 0, 75 [105]. Mit der
empirisch bestimmten Berechnungsformel
t{min “ d{µm





kann die notwendige Anodisierdauer t ermittelt werden [105]. Im Gegensatz dazu
wird die Konstante in [104] mit 0, 3 angegeben. Nach dem Anodisieren muss die
Folie gespült werden, um Reste des Bades zu entfernen.
Die oxidierte Folie wird im Anschluss in Streifen geschnitten und um das Instru-
ment gewickelt. Um Kurzschlüsse zwischen den Windungen zu vermeiden, eignet
sich eine konische Form des Folienstreifens. Im Anschluss wird die Swiss-Roll-Struk-




4.2.6 Vergleich der Fertigungsverfahren
Neben den vorgestellten Fertigungsverfahren gibt es noch weitere zur Realisierung
von Induktivitäten und Kapazitäten. Folienbasierte Verfahren wären dabei die FPC48-
Technologie [106] sowie die Dünnschichtflextechnologie [107, 108], welche standardi-
siert und seit vielen Jahren etabliert sind. In [108] wurde bereits die Realisierung
eines Resonanzmarkers für 1,5 T bestehend aus einer Spiralspule und mehreren Plat-
tenkondensatoren beschrieben.
Tabelle 4.2 stellt die Fertigungsverfahren gegenüber. Relevante Vergleichsaspekte
sind hierbei
• die Realisierbarkeit von verschiedenen Spulentypen,
• die Möglichkeit von Designanpassungen,
• die Möglichkeit der Integration von Kondensatoren,
• die Anzahl an Fertigungsschritten,
• geeignete Substratmaterialien sowie
• die Temperaturbelastung des Substrates.
Die Drahtwickeltechnik, die Aerosol-Depositions-Technologie sowie die LTCC-Tech-
nologie zeichnen sich durch eine Realisierbarkeit von beliebigen Leiterbahngeometri-
en aus. Leiterbahnkreuzungen können mit der Heißprägetechnik unter Verwendung
einlagiger Metallfolien nicht realisiert werden. Darüber hinaus ist diese Technolo-
gie aufgrund des eingeschränkten Prägebereiches von ˘45° auf dem zylindrischen
Substrat eingeschränkt und ermöglicht in der Konsequenz nur die Realisierung von
Leiterscheifen. Bei den folienbasierten Technologien FPC und Dünnschichtflextech-
nologie werden die Folien strukturiert und im Anschluss um das Instrument gewi-
ckelt und fixiert. Daher können mit diesen Verfahren Zylinderspulen nicht realisiert
werden.
Designanpassungen sind bei der Drahtwickeltechnik sehr einfach, da lediglich die
Drahtform geändert werden muss. Bei der Aerosol-Depositionstechnologie muss nur
eine Neuprogrammierung der Instrumentenrotation und der translatorischen Bewe-
gung der Düse erfolgen. Die übrigen Fertigungsverfahren erfordern ein Neudesign so-
wie Fertigung des Strukturierungswerkzeuges (Prägestempel, Siebdruckmaske oder
UV49-Maske). Der Vergleich der Anzahl der Fertigungsschritte zeigt zudem, dass












































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































die Herstellung von Resonanzschwingkreisen mittels Dünnschichtflextechnologie ein
sehr komplexer Prozess ist.
Die Drahtwickeltechnik ermöglicht nicht die Integration eines Kondensators. Hier-
für müssen SMD-Kondensatoren oder Folienkondensatoren [94] elektrisch mit der
Spule kontaktiert werden. Beim Heißprägen können bei Verwendung von einlagigen
Metallfolien ebenfalls keine Kondensatoren integriert werden. Es ist jedoch möglich,
SMD-Bauteile durch den Prägeprozess in das Substrat einzubetten [110]. Die Prä-
gung von vorstrukturierten Folien zur Realisierung von Kondensatoren wird in der
Patentschrift [109] erwähnt. Die übrigen Verfahren ermöglichen eine Integration von
Kondensatoren. Hierbei wird die Trägerfolie (FPC), eine zusätzliche Isolationspo-
lyimidschicht (Dünnschichtflextechnologie), eine Lack- bzw. Schrumpfschlauchlage
(Aerosol-Depositionstechnologie) oder eine dielektrische Paste (LTCC) als isolieren-
de Zwischenschicht verwendet.
Bei der Drahtwickeltechnik, FPC sowie Dünnschichtflextechnologie ist die Realisie-
rung des Schwinkreises unabhängig von dem Substratmaterial. Das gleiche gilt für
die Aerosol-Depositionstechnologie, wobei hier eine glatte Oberfläche Bedingung ist.
Das Substratmaterial wird bei der LTCC-Technologie einem Sinterprozess bei ca.
1000 ˝C ausgesetzt. Folglich sind hierfür alle Arten von Polymeren ungeeignet. Die
maximale Temperaturbelastung ist bei der Heißprägetechnik deutlich geringer und
richtet sich nach der Schmelztemperatur des Thermoplastes. Bei der Aerosol-De-
positionstechnologie erfolgt die Metallisierung in einem Kupfer- oder Goldbad bei
ca. 80 ˝C.
Die Verfahren zur Fertigung der Swiss-Roll-Struktur unterscheiden sich stark von
den genannten. Hierbei steht die Herstellung einer mehrlagigen Folie im Vorder-
grund. Dafür gibt es zahlreiche Verfahren, welche ausgehend von einem metallischen
oder polymeren Basismaterial auf einen Schichtauf- oder -umbau zielen. Neben der
beschriebenen anodischen Oxidation eignen sich unter anderem auch die kathodische
Tauchlackierung, das Spritzlackieren, die Pulverbeschichtung, das CVD-Verfahren
als auch die Rotationsbeschichtung zur Realisierung von elektrisch nicht leitenden
Schichten (ENLS). Elektrisch leitende Schichten (ELS) auf polymeren Basismate-
rialien lassen sich u. a. durch Elektroplattieren erzeugen. Darüber hinaus wird das
Kaschierungsverfahren verwandt, um Polymerfolien und RA50-Kupferfolien - bspw.
für die Herstellung flexibler Leiterplatten - miteinander zu verbinden.
50Rolled Annealed (im Zusammenhang mit RA-Kupfer bedeutet dies, dass das Kupfer gewalzt
wurde. Gegensatz dazu wird ED-Kupfer elektrolytisch abgeschieden [101])
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Tabelle 4.3: Kriterien für die Bewertung der Verfahren zur Fertigung von mehrlagigen Folien zum
Aufbau von Swiss-Roll-Strukturen
Charakteristika
Eignung ELS1 ENLS2 Folie
sehr gut gleichmäßige Schicht
Schichtdicke
1 µm bis 10 µm
gleichmäßige Schicht
Schichtdicke ă 2 µm
Foliendicke ă 15 µm
Biegeradius ă 1 mm
nicht porös, reißfest
gut Schichtdicke ă 20 µm Schichtdicke ă 20 µm Foliendicke ă 25 µm
Biegeradius ă 3 mm
nicht porös, reißfest
ungeeignet Schichtdicke ă 1 µm
oder ą 20 µm
Schichtdicke ą 20 µm Foliendicke ą 25 µm
Biegeradius ą 3 mm
porös, geringe Reißfes-
tigkeit
1 ELS - elektrisch leitende Schicht
2 ENLS - elektrisch nicht-leitende Schicht
Um die Eignung der Fertigungsverfahren für die Swiss-Roll-Strukturen vergleichen
zu können, ist die Definition von Anforderungen erforderlich. Eine Zusammenfassung
der wichtigsten Eigenschaften stellt Tabelle 4.4 dar. Die Schichtdicke der elektrisch
leitenden Schicht sowie die elektrische Leitfähigkeit des Materials bestimmen den
Schichtwiderstand R˝ und damit die Güte des Resonanzschwingkreises. Im Gegen-
satz dazu beeinflusst die Schichtdicke der isolierenden Schicht die erzielbare Kapazi-
tät (vgl. Abschnitt 3.3.2). Dicke Schichten haben eine geringere Kapazität und damit
eine höhere Resonanzfrequenz zur Folge. Um die notwendige Resonanzfrequenz zu
erzielen, ist folglich eine höhere Induktivität, d. h. mehr Windungen, notwendig. Da-
mit erhöht sich jedoch der Durchmesserzuwachs des auszustattenden Instrumentes.
Um eine Wicklung um Instrumente mit einem Durchmesser von beispielsweise 2 mm
zu ermöglichen, darf der Biegeradius maximal 1 mm betragen. Folien mit dicken Me-
tallschichten besitzen auch eine höhere Biegesteifigkeit. Eine weitere Anforderung ist
die Reißfestigkeit der Folie. Diese darf beim Wickelprozess nicht ein- oder abreißen.
Werden alle Anforderungen in oberer Zeile der Tabelle 4.3 durch das Fertigungsver-
fahren erfüllt, so eignet sich dieses sehr gut für die Realisierung von Swiss-Roll-Struk-
turen. Entspricht mindestens ein Parameter den Vorgaben aus letzterer Zeile, so ist


















































































































































































































































































































































Tabelle 4.4 stellt einen Vergleich von ausgewählten Fertigungsverfahren dar. Die
Eignung wurde nach Tabelle 4.3 anhand von verfügbaren Literaturangaben bewer-
tet. Es zeigt sich, dass neben der anodischen Oxidation auch das Spritzlackieren,
das CVD-Verfahren, das Elektroplattieren und die Rotationsbeschichtung sehr gut
geeignet sind.
4.3 Evaluierung
Der vollständige Evaluationsprozess erfordert die geometrische, elektrische und me-
chanische Charakterisierung der gefertigten Resonanzmarker. Darüber hinaus muss
die Funktionsfähigkeit im MRT, sowie die Einhaltung der entsprechenden Restrik-
tionen getestet werden. Medizinprodukte müssen zudem hinsichtlich ihrer Sterilisier-
barkeit und Biokompatibilität überprüft werden.
4.3.1 Geometrische Parameter
Die geometrische Charakterisierung beinhaltet die Bestimmung der Maße des Re-
sonanzmarkers, bzw. die endgültigen Maße des ausgestatteten Instrumentes. Der
Durchmesserzuwachs und die Maße des Resonanzmarkers können mechanisch (Mess-
schraube bzw. Messschieber) oder optisch mithilfe eines kalibrierten Lichtmikrosko-
pes und der geometrischen Ausmessung in der Mikroskopaufnahme gemessen wer-
den.
4.3.2 Elektrische Parameter
Bei der elektrischen Charakterisierung des Resonanzmarkers können die Einzelkom-
ponenten (Spule und Kondensator) sowie die Gesamtkonstruktion untersucht wer-
den. Die elektrischen Parameter der Einzelkomponenten (R, L, C) können vor der
Kontaktierung beispielsweise mit einem RLC-Messgerät bestimmt werden. Da die
Gesamtkonstruktion nach ISO 13485 [115] keinen Kontakt zu Körperflüssigkeiten
oder Gewebe haben darf, muss diese isoliert werden. Damit ist nur noch eine kon-
taktlose Messung der Resonanzfrequenz und Güte möglich. In [116] ist dazu ein
Messverfahren beschrieben, welches auf einer induktiven Kopplung zu einer Mess-













Abbildung 4.9: Ersatzschaltbild der kontaktlosen Messung (nach [116]). Der Index
MS bezeichnet die Messspule, wohingegen RM für Resonanzmarker steht.
Aus dem frequenzabhängigen Streuparameter der Ein-Tor-Messung wird mit






der Realteil der Eingangsimpedanz bestimmt [117]. Unter der Bedingung, dass die
Güte des Resonanzmarkers viel größer als 1 ist, entspricht die Resonanzfrequenz
der Frequenz, bei der der Realteil der Eingangsimpedanz maximal ist [116] (vgl.
Abb. 4.10).














Abbildung 4.10: Verlauf der frequenzabhängige Eingangsimpedanz bei induktiver
Kopplung zu einem Resonanzmarker
Aus dem Verlauf kann auch die Bandbreite FWHM51 bestimmt werden. Die Güte




51Full Width at Half Maximum
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Da die elektrischen Eigenschaften der Umgebung einen Einfluss auf die Induktivi-
tät und Kapazität haben, muss die Messung auch in dem entsprechenden Medium
durchgeführt werden.
4.3.3 Mechanische Parameter
Die Evaluation der mechanischen Parameter orientiert sich an den Testverfahren
der flexiblen Leiterplattentechnik. Maßgeblich sind hierfür Tests hinsichtlich der
Oberflächenhaftung der elektrisch leitenden Schichten. Dies ist insbesondere für das


















Abbildung 4.11: Evaluationsmethoden zur Charakterisierung der Haftfestigkeit von
metallischen Beschichtungen: 90°-Peel-Test (a), Pull-Off-Test (b), Scotch-Tape-Test
(c) und Cross-Cut-Test (d)
Der ASTM-Standard B533-85 [118] beschreibt dabei die Vorgehensweise bei dem
90°-Peel-Test. Die Folie wird in die Probenklemme eingespannt und anschließend mit
einer definierten Kraft vom Substrat abgezogen (vgl. Abb. 4.11(a)). Beim Pull-Off-Test
(nach IPC-TM-650 (Teil 2.5.21.1: 05/91) [119]) wird eine Kraftmessdose über ein
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Trägerelement auf die metallische Beschichtung fixiert (vgl. Abb. 4.11(b)). Es wird
die Kraft gemessen, die benötigt wird, um die Beschichtung vom Substrat zu lösen.
Der Scotch-Tape-Test stellt eine weitere Methode zur Charakterisierung der Haftfes-
tigkeit der hergestellten Metallschicht dar. Hierbei wird ein Klebestreifen aufgeklebt
und wieder abgelöst. Anschließend wird bestimmt, wie viel sich von der Metall-
schicht ebenfalls abgelöst hat (vgl. Abb. 4.11(c)). Der Cross-Cut-Test wird ähnlich
dem Scotch-Tape-Test durchgeführt. Bevor der Klebestreifen aufgeklebt wird, wird
jedoch ein Gitter in die Beschichtung geschnitten (IPC-TM-650 (Teil 2.4.1.6: 07/95)
[120], ASTM D6677-07 [121], vgl. Abb. 4.11(d)).
Besonders bei flexiblen Instrumenten wie Kathetern sollten die Änderung der mecha-
nischen Eigenschaften bei Aufbringen eines Resonanzmarkers untersucht werden. In
[122, 123] werden dazu Testmethoden zur Bestimmung der axialen Steifigkeit sowie
der Biege- und Torsionssteifigkeit vorgestellt.
4.3.4 Verhalten im MRT
Zur Charakterisierung der gefertigten Resonanzmarker im MRT ist zum einen ein
Test der Einzelkomponenten und zum anderen der Gesamtkonstruktion erforderlich.
Die Einzelkomponenten müssen neben der Anforderung der MR-Sicherheit (vgl. Ab-
schnitt 2.1.5) auch auf Suszeptibilitätsartefakte hin untersucht werden. Der ASTM-
Standard F2119 [65] gibt hierfür ein Testverfahren vor. Dafür wird das Testobjekt
in einer Kupfersulfatlösung getestet (1 ´ 2 g CuSO4 je ` Wasser). Das Testobjekt
wird dann in drei Orientierungen mit je einer SE- und GE-Sequenz bei verschiede-
nen Phasenkodierrichtungen untersucht. Die Gesamtkonstruktion erfordert den Test
hinsichtlich HF-induziertem Erhitzen (ASTM-Standard F2182 [60]). Hierfür muss
das Testobjekt in einem speziellen Gel mit gewebeähnlichen elektrischen Eigenschaf-
ten (Leitfähigkeit κ und Permittivität ε) platziert werden. Zur Anregung wird eine
SAR-reiche Sequenz (TSE52) verwendet. Mithilfe eines optischen Temperatursen-
sors wird die Temperatur unmittelbar am Testobjekt sowie als Referenz in einiger
Entfernung gemessen. Damit kann der Effekt des HF-induzierten Erhitzens unab-
hängig von der SAR-bedingten Erhitzung bestimmt werden. Darüber hinaus ist ein
Funktionstest des Resonanzmarkers erforderlich. Die dafür genutzten MR-Sequenzen
sollten sich nach dem klinischen Einsatz richten. Das gleiche gilt für die Orientierung
52Turbo Spin Echo; nach einem anregenden 90°-Puls wird ein Echozug bestehend aus mehreren




des Instrumentes relativ zum ~B0-Feld. Mit geeigneten Experimentalaufbauten kann
die Orientierung des Instrumentes genau eingestellt und untersucht werden [90]. Im
ersten Evaluationszyklus sollte ein homogenes Phantom verwendet werden, um Ein-
flüsse auf die Bildqualität zu verringern. Wenn der Funktionsnachweis positiv ist,
kann die Evaluation auf heterogene artifizielle Phantome oder ex-vivo-Phantome er-
weitert werden. Um Effekte wie Atembewegungen und Blutfluss zu berücksichtigen,
können anschließend Tierstudien unter Berücksichtigung der gesetzlichen Vorschrif-
ten durchgeführt werden. Die Funktionalität des Resonanzmarkers kann bei diesen
Experimenten auf verschiedene Arten nachgewiesen werden. Eine einfache Möglich-
keit stellt die Berechnung des Kontrast-zu-Rausch-Verhältnisses (CNR) dar. Dieses
ist laut [51, 125] allgemein beschrieben durch
CNR “ SNRA ´ SNRB “ SA ´ SB
σNoise
. (4.4)
In obiger Gleichung sind SA die mittlere Signalintensität des Resonanzmarkers, SB
die mittlere Signalintensität des Hintergrundes und σNoise die Standardabweichung
des Rauschsignals (vgl. Abb. 4.12(a)). Das CNR ist jedoch direkt abhängig von dem
Rauschanteil im Bild. Eine davon unabhängige Kennzahl ist der Kontrast. In [45]
wird dieser mit
K “ SA ´ SB
SA ` SB (4.5)
angegeben. Abbildung 4.12(b) zeigt hierfür einen Ausschnitt einer MR-Aufnahme
mit einem Resonanzmarker. Mittels eines einfachen Schwellwertverfahrens wurden
die Pixel in Hintergrund (rot) und Resonanzmarker (blau) klassifiziert. Daraus kann
dann der Kontrast in unmittelbarer Umgebung des Resonanzmarkers berechnet wer-
den.
Darüber hinaus können die DICOM53-Aufnahmen gefenstert werden. Bei sehr schma-
ler Fensterung und entsprechendem Fensterzentrum kann nachgewiesen werden,
ob der Resonanzmarker das stärkste Signal im MR-Schnittbild verursacht (vgl.
Abb. 4.12(c)).
Eine weitere Möglichkeit stellt die Aufnahme einer B1-Map, bspw. nach [126], dar.
Dafür wird der Resonanzmarker in einem homogenen Phantom gemessen. Dieses
wird in einer TxRx54 Birdcage-Spule platziert, um Effekte durch inhomogene Sen-
53Digital Imaging and Communications in Medicine












Abbildung 4.12: Funktionstest im MRT: (a) Bestimmung des CNR aus der mittle-
ren Signalintensität des Resonanzmarkers (grün), der mittleren Signalintensität des
Hintergrundsignales (rot) sowie der Standardabweichung des Rauschsignales (blau).
Weitere Methoden sind (b) die Bestimmung des Kontrastes und (c) die Bestim-
mung der maximalen Signalintensität durch schmale Fensterung. Zur Berechnung
des Kontrastes werden die Pixel beispielsweise mittels eines Schwellwertverfahrens
in Resonanzmarker-Pixel (blau) und Hintergrund-Pixel (rot) klassifiziert.
sitivitätsverteilungen zu verringern. Die Bildakquise erfolgt mit einer Spin-Echo-Se-
quenz, wobei die Transmitterspannung varriert wird. Die Signalintensität kann dann
für jeden Voxel abhängig von der Transmitterleistung nach









gefittet werden [126], wobei TR " T1 gelten muss. In obiger Gleichung ist ~r der
Ortsvektor, Pi die variierte Transmitterleistung, Ppi{2 die Transmitterleistung bei
90°-Flipwinkel, PD die Protonendichte und k eine Konstante, welche abhängig von
der Verstärkung des MR-Empfangskreises ist [126]. Der Zusammenhang zwischen










Der Resonanzmarker sorgt für eine Verstärkung VB1 des ~B1-Feldes. Damit folgt





















am Beispiel von vier Szenarien
Im folgenden werden vier klinisch relevante Szenarien vorgestellt, bei denen Reso-
nanzmarker eine technische Lösung darstellen könnten. Für jedes Szenario wurde
ein Design-Prozess durchlaufen, wobei hier der Fokus auf einer Machbarkeitsanalyse
stand. Das wesentliche Ziel war es daher, die Funktionserfüllung der jeweils gefer-
tigten Resonanzmarker zu beweisen. Aus diesen Grund wurden nicht alle der in
Kapitel 4 beschriebenen Evaluierungsverfahren angewandt.
Der Designprozess war jeweils ein iterativer Prozess. Die in diesem Kapitel darge-
stellten Ergebnisse stellen hierbei nur den letzten Iterationsschritt dar.
5.1 Szenario 1: Visualisierung von flexiblen
Instrumenten innerhalb des Patienten
5.1.1 Anwendungsszenario
Ein mögliches Interventionsszenario stellt die MR-geführte Platzierung von After-
loading-Kathetern in Lebermetastasen zur nachfolgenden Brachytherapie dar. In [7]
wird diese Intervention in einem offenen 1 T-MRT mit vertikalem Magnetfeld durch-
geführt. Anhand von Planungsdatensätzen wird der grundlegende Nadelpfad abhän-
gig von sensiblen anatomischen Strukturen (Blutgefäße, etc.) festgelegt. Zum Emp-
fang der Echosignale wird eine Single-Loop-Empfangsspule mit einem 21 cm-Durch-
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messer auf der Patientenoberfläche fixiert. Die Sensitivität der Empfangsspule nimmt
mit zunehmender Entfernung ab. Für Interventionen an der Leber ist dies optimal,
da nur der zu interessierende Bereich ausgeleuchtet ist. Damit verringert sich der
Einfluss von Einfaltungsartefakten auf die Bildqualität.
Um einen besseren Läsion-zu-Gewebe-Kontrast zu erhalten, wird den Patienten
15 min bis 20 min vor der Intervention ein MR-positives Kontrastmittel injiziert.
Die Definition der Einstichstelle erfolgt anschließend unter kontinuierlicher MR-
Bildgebung, indem der Operateur seinen Finger solange auf der Patientenoberflä-
che verschiebt, bis die Position und Orientierung mit dem geplanten Pfad über-
einstimmt. Unter sterilen Bedingungen kann im Anschluss eine MR-kompatible
18 G55-Hohlnadel mit Mandrin in der sogenannten Freihand-Technik zur Zielstelle
vorgeführt werden. Die Punktionsnadel erzeugt aufgrund ihrer von Wasser verschie-
denen Suszeptibilität ein lokales Auslöschungsartefakt. Dies dient als Orientierungs-
hilfe bei der Nadelführung. Nach erfolgreicher Platzierung der Hohlnadel wird der
Afterloading-Katheter über die Seldinger-Technik eingeführt. Dabei wird zunächst
der Mandrin entfernt und durch einen Führungsdraht ersetzt. Im Anschluss wird
auch die Hohlnadel über den Führungsdraht herausgezogen. Über den im Körper
verbleibenden Führungsdraht wird eine Katheterschleuse eingeführt. Diese dient im
Anschluss zum Einschieben des Afterloading-Katheters. Ein Resonanzmarker an der








Abbildung 5.1: Szenario 1: Patientenzugang. Der Patient wird mit dem Kopf voran
in Rückenlage in das MRT geschoben (a). Je nach Ort der Läsion ist die Orientierung
des Instrumentes (blau) eher lateral (b) oder eher kranial (c)
Das in [7] beschriebene Anwendungsszenario soll von einem offenen 1 T MR-Tomo-
graphen auf ein geschlossenes 3 T MR-System übertragen werden. Da beide Systeme
5518 G entsprechen 1,2 mm Außendurchmesser
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unterschiedliche Larmorfrequenzen aufweisen, muss dies beim Design der Reso-
nanzmarker Berücksichtigung finden.
5.1.2 Anforderungen an die Resonanzmarker
Die Anforderungsliste wurde nach der in [84] vorgeschlagenen Leitlinie anhand einer
Hauptmerkmalsliste erstellt. Eine übersichtliche Darstellung ist der Tabelle A.5 im
Anhang A.6.1 auf Seite 184 zu entnehmen.
Gebrauch
Katheter, welche mit Resonanzmarkern ausgestattet werden, stellen nach [82] ein
aktives, chirurgisches Produkt dar. Damit gehören diese zur Medizinprodukteklas-
se IIa (vgl. Regel 6 (Tabelle A.3)). Das Gesamtprodukt muss biokompatibel und
sterilisierbar sein.
Die Orientierung des Instrumentes während der Intervention hängt von dem Ort der
Läsion ab. Generell sollte immer der kürzeste Weg zur Läsion gewählt werden (vgl.
Fall (1) in Abb. 5.2). Bei kranial gelegenen Tumoren (vgl. Fall (2) in Abb. 5.2) muss
jedoch ein angewinkelter Pfad gewählt werden, um einerseits zwischen den Rippen




Abbildung 5.2: Je nach Ort der Läsion müssen verschiedene Zugangspfade gewählt
werden, um eine Zwerchfell- oder Pleurapassage zu vermeiden (Abbildung:© Sprin-
ger Medizin57)
Im Falle einer lateralen Orientierung des Instrumentes (Fall (1)) ist der Katheter im
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rung sind somit Zylinderspulen und Swiss-Roll-Strukturen geeignet. Die notwendige
Kapazität für die Zylinderspule kann durch Integration eines Zylinderkondensators
erzielt werden.
Für die angewinkelte Orientierung des Instrumentes (Fall (2)) zeigt sich sowohl eine
Zylinderspule sowie eine Leiterschleife als vorteilhaft. Die zu erzielende Resonanzfre-
quenz beträgt in beiden Fällen 123,26 MHz (MAGNETOM Skyra 3T, Siemens AG
Healthcare).
Stoff
Bei dem Material der Afterloading-Katheter handelt es sich um ein Thermoplast58
Die Materialien zum Aufbau des Resonanzmarkers müssen der MR-Sicherheit und
-Kompatibilität genügen. Darüber hinaus müssen die elektrischen Eigenschaften (im
wesentlichen elektrische Leitfähigkeit und relative Permittivität) der zu verwenden-
den Materialien derart ausgelegt sein, dass diese ihre Funktion - d. h. elektrische
Leitung bzw. Isolation - erfüllen können. Um eine kompakte Bauweise des Kon-
densators zu ermöglichen, sollte daher die relative Permittivität der dielektrischen
Zwischenschicht größer 1 sein.
Energie
Bei ihrem Einsatz werden die Resonanzmarker einer elektromagnetischen sowie ther-
mischen Energie ausgesetzt. Die zentrale Anforderung ist hierbei, dass sie nicht auf-
grund der Induktion des hochfrequenten ~B1-Feldes ihre Funktionsfähigkeit verlieren
(z. B. durch Spannungsdurchschlag).
Als invasives Medizinprodukt entspricht ihre Umgebungstemperatur der Körpertem-
peratur (ca. 37 ˝C). Laut [128] dürfen sie während ihres Einsatzes zu keiner Erwär-
mung von mehr als 1 K führen.
58Spezifischere Materialangaben konnten nicht in Erfahrung gebracht werden.
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Geometrie
Die verwendeten Polymerkatheter haben zumeist einen Durchmesser von 6 F59. Ein
Beispiel für einen solchen Afterloading-Katheter der Firma Primed Halberstadt Me-
dizintechnik GmbH ist in Abbildung 5.3 dargestellt.
10 mm
Abbildung 5.3: Ein 6 F-Afterloading-Katheter von Primed Halberstadt Medizintech-
nik GmbH
Dieser Katheter ist am distalen Ende verschmolzen, da die radioaktiven Seeds nicht
mit Körperflüssigkeiten oder Gewebe in Kontakt kommen sollen. Folglich befinden
sich innerhalb des Katheters keine Spins, welche durch einen Resonanzmarker ange-
regt werden können.
Der Durchmesserzuwachs des Instrumentes durch das Aufbringen des Resonanz-
markers ist durch den Innendurchmesser der Katheterschleuse limitiert. Folglich
sollte der Resonanzmarker inklusive einer biokompatiblen Umhüllung nicht dicker
sein als 100 µm.
Abbildung 5.4(a) zeigt das distale Ende des 6 F-Katheters mit dem Resonanzmarker
und einer Umhüllung. Für die Integration des Resonanzmarkers gibt es zwei Varian-
ten: die Fertigung auf der Katheteroberfläche (Abb. 5.4(b)) und die Integration in
die äußere Katheterwandung (Abb. 5.4(c)). Der Vorteil der zweiten Variante ist in
dem geringeren Durchmesserzuwachs zu sehen. Im Vergleich zur ersten Variante ist
die Fertigung jedoch aufwändiger und kostenintensiver. Darüber hinaus werden die
mechanischen Parameter des Katheters durch die abschnittweise verringerte Wan-
dung verändert.
591 F entspricht 1{3 mm
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Abbildung 5.4: Integration des Resonanzmarkers auf einen 6 F-Katheter: 3D-Ansicht
des distalen Katheterendes mit Resonanzmarker und biokompatibler Umhüllung
(a). Der Resonanzmarker kann entweder auf der Katheteroberfläche fixiert werden
(Schnittansicht b) oder in die Katheterwandung integriert werden (Schnittansicht c)
Elektrik / Elektronik
Die zu erzielende Resonanzfrequenz entspricht der Larmorfrequenz des MR-Scan-
ners MAGNETOM Skyra 3 T mit einer Abweichung von maximal 2 MHz. Um ein
ausreichendes Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis zu erzielen, soll der Gütefaktor Q grö-
ßer als 5 sein (vgl. Ausführungen in Abschnitt 3.1).
Zudem sollen keine SMD-Bauelemente verwendet werden. Vielmehr soll eine voll-
ständige Integration aller benötigten Komponenten durch die mikrosystemtechni-
sche Fertigung erfolgen. Darüber hinaus müssen die Resonanzmarker elektrisch zur
Umgebung isoliert werden.
Mechanik
Die gefertigten Resonanzmarker müssen im Rahmen dieser Evaluation den Scot-
ch-Tape-Test bestehen.
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5.1.3 Modell 1: Zylinderspule und Zylinderkondensator
Design und Technologieauswahl
Die erzielbare Induktivität der Zylinderspule wurde mittels FastHenry bestimmt. Die
Simulationsfrequenz betrug f “ 123,26 MHz. In Tabelle 5.1 sind die geometrischen
Maße von drei untersuchten Zylinderspulen zusammengefasst.
Die metallischen Strukturen sollen aus Kupfer hergestellt werden, welches eine elek-
trische Leitfähigkeit von κ “ 58 m
Ω mm2
aufweist. Bei der Simulation wurde jedes
Segment in 3ˆ 10 Filamente unterteilt. Abbildung 5.5 zeigt das 3D-Simulationsmo-







Abbildung 5.5: 3D-Simulationsmodell einer Zylinderspule in FastHenry mit Innen-
radius R, Länge ` und Leiterbahnbreite w.
Die erzielbaren Induktivitäten liegen im Bereich von ca. 100 nH bis 200 nH. Bei Zylin-
derspule 1 ist die Leiterbahnbreite w geringer, was zu einem höheren Leiterbahnwi-
derstand führt. Die Zylinderspule 3 ist ebenfalls 2,8 mm lang, besitzt aber nur zehn
Windungen, was zu einer vergleichsweise geringen Induktivität führt. Der erforderli-
che Zylinderkondensator muss entsprechend größer gewählt werden. Zylinderspule 2
stellt hierbei einen guten Kompromiss zwischen geometrischen Maßen und erzielba-
rer Induktivität dar. Um eine Resonanzfrequenz von 123,26 MHz zu erreichen, wird
Tabelle 5.1: Zylinderspule: Geometrieparameter und mittels FastHenry berechnete Induktivitäten
sowie Leiterwiderstände bei f “ 123,26 MHz
Nr. N Rrmms `rmms wrµms hrµms LrnHs RrΩs
1 13,5 1 2,8 114 3 199,4 4,9
2 16,0 1 5,0 180 3 177,6 3,8
3 10,0 1 2,8 180 3 108,8 2,4
105
5.1. Szenario 1: Visualisierung von flexiblen Instrumenten innerhalb des Patienten
eine Kapazität von C “ 9,4 pF benötigt. Eine Bestimmung der geometrischen Maße
des Zylinderkondensators mittels FastCap erfordert die Kenntnis der Permittivität
des zu verwendenden Dielektrikums bei der Larmorfrequenz. Diese ist stark fre-
quenzabhängig und wird von den Herstellern zumeist nur bei niedrigen Frequenzen
angegeben. Aus diesem Grund wurde auf die Simulation an dieser Stelle verzichtet.
5mm
Katheter
Innere Elektrode des 
Zylinderkondensators
Rückpfad








Äußere Elektrode des 
Zylinderkondensators




Abbildung 5.6: Fertigungsschritte des Resonanzmarkerdesigns mittels Aerosol-De-
positionsverfahren: (a) additive Herstellung der inneren Lage bestehend aus einem
Kontaktbereich, eines Rückpfades sowie einer Elektrode des Zylinderkondensators.
(b) Aufbringen einer dielektrischen Zwischenschicht. (c) additive Herstellung der äu-
ßeren Lage bestehend aus Kontaktbereich, Zylinderspule und der äußeren Elektrode
des Zylinderkondensators.
Wichtige Faktoren bei der Wahl der Fertigungstechnologie sind die Realisierbarkeit
der Zylinderspule, die Integration der Kapazität, sowie eine Prozesstemperatur von
weniger als 200 ˝C. Aus Tabelle 4.2 (Seite 87) geht hervor, dass sich für die Fertigung
der leitenden Strukturen der Zylinderspule und des Zylinderkondensators direkt
auf der Instrumentenoberfläche das Aerosol-Depositionsverfahren mit anschließen-
der stromloser Metallisierung am besten eignet. Hierbei wird der Resonanzmarker
aus mehreren Schichten aufgebaut (vgl. Abb. 5.6). Technologien zur Strukturierung
von metallischen Leitern auf Folien sind für die dreidimensionale Fertigung von Zy-
linderspulen nicht geeignet.
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Realisierung
Der Fertigungsprozess wird in [95] detailliert beschrieben. Im ersten Schritt erfolgt
eine Vorstrukturierung. Dafür wird die Geometrie der elektrisch leitenden Strukturen
mit einer Aerosol-Depositionsanlage (Aerosol Jet 300) auf den Katheter übertragen,
indem die katalytische Nano-Tinte (MicroCat, MacDermid Inc., Waterbury, USA)
über eine Düse auf die Katheteroberfläche gedruckt wird (vgl. Abb. 5.7). Während





Abbildung 5.7: Aerosol-Depositions-Anlage (Aerosol Jet 300, Optomec, Albuquer-
que, USA) mit Katheter (Photo © Medienzentrum der Otto-von-Guericke-Univer-
sität Magdeburg)
Im Anschluss erfolgt das Aufwachsen der Metallschicht durch eine stromlose Metall-
abscheidung in einem Kupferbad. Bei diesem Prozess haben die Temperatur und
Zusammensetzung des Bades, die Badbewegung (z. B. durch Magnetrührer) sowie
die Verweildauer wesentlichen Einfluss auf das Ergebnis.
Die Fertigung einer Mikrospule auf einen 6 F-Katheter mittels Aerosol-Depositions-
technologie wurde bereits in [129] beschrieben. Hierbei erfolgte jedoch keine Inte-
gration der Kapazität, vielmehr wurde der Schwingkreis mit SMD-Kondensatoren
auf die Larmorfrequenz abgestimmt. Die Realisierung eines Zylinderkondensators
wurde in den Fertigungsprozess60 aufgenommen (vgl. Abb. 5.6). Dafür wurde in der
inneren Lage eine zusätzliche Kondensatorelektrode mit einer Länge von ` “ 5 mm
aufgebaut. Als dielektrische Zwischenschicht diente ein Mikroschrumpfschlauch61
(Vention Medical). Dieser besitzt im ungeschrumpften Zustand eine Wandstärke




103-0097&units=mm, letzter Zugriff am 09.01.2015
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von 6 µm, welche sich aufgrund des Schrumpfungsprozesses auf 13 µm erhöht. Das
Material ist Polyester, welches bei 60 Hz eine relative Permittivität von εr “ 3,3
besitzt [130]. Das Produkt ist für medizinische Anwendungen geeignet, da es mittels
EtO62 und Gammastrahlung sterilisierbar, sowie einmalig autoklavierbar ist [130].










Abbildung 5.8: Resonanzmarker auf einem 6 F-Katheter gefertigt mittels Aerosol-
Depositionstechnologie: (a) innere Lage mit Rückpfad, Kondensatorelektrode und
dielektrischer Zwischenschicht und (b) äußere Lage mit Mikrospule und Kondensa-
torelektrode64
Es wurden vier Katheter mit je vier Resonanzmarkern gefertigt (Bezeichnung CK,
CM, CN, CP). Bei diesen erfolgte die stromlose Metallabscheidung in einem 70 ˝C
heißen Kupferbad für je 2 h. Anschließend wurde die Außenschicht in ein Goldbad
bei 80 ˝C für 5 min getaucht, um diese zu veredeln. Ein realisierter Resonanzmarker
ist in Abbildung 5.8 dargestellt.
Bei der Fertigung gab es verschiedene Probleme, welche in Abbildung 5.9 dargestellt
sind. Ein häufig auftretendes Problem waren Leiterbahnunterbrechungen der Zylin-
derspule. Dies kann einerseits durch Einwirkung mechanische Kräfte oder durch
innere mechanische Spannungen in der Metallschicht verursacht werden. Darüber
hinaus gibt es zahlreiche Einflussfaktoren auf den Metallisierungsprozess, welche
das Ergebnis negativ beeinflussen können. In der Folge kann es zu Kurzschlüssen
zwischen den Windungen, zu einem ungleichmäßigen Aufwachsen der Kupferschicht
oder zu Flockenbildung an der Metalloberfläche kommen.
62Ethylenoxid; Gas, welches für Sterilisation von medizinischen und pharmazeutischen Produkten
verwendet wird.
64Die Abbildung wurde ähnlicher Art in [86] publiziert (siehe Publikationsverzeichnis).
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(c) Ungleichmäßiges Aufwachsen der Kup-
ferschicht
2 mm
(d) Flockenbildung an der Metalloberfläche
Abbildung 5.9: Fertigungsfehler beim Aerosol-Depositions-Prozess
Evaluierung
Geometrische Charakterisierung Die gefertigten Resonanzmarker wurden hin-
sichtlich der geometrischen Parameter charakterisiert. Zur Bestimmung des Durch-
messerzuwachses des Instrumentes wurde der ursprüngliche Durchmesser des Instru-
mentes sowie des Resoanzmarkers an je 20 verschiedenen Stellen mittels einer digita-
len Bügel-Messschraube (Micromar 40 EXL, Mahr GmbH, Esslingen, Deutschland)
bestimmt. Die Messergebnisse sind in Tabelle A.9 (Anhang, Seite 191) zusammen-
gefasst. Es zeigte sich, dass die Katheter keine ideale Zylinderform aufweisen. Im
Mittel beträgt deren Durchmesser p1,884˘ 0,027qmm. Im Bereich der Resonanzmar-
ker erhöht sich der Durchmesser im Schnitt auf p1,933˘ 0,006qmm. Damit beträgt
der mittlere Durchmesserzuwachs 49 µm.
Darüber hinaus wurde die Länge des Resonanzmarkers mithilfe eines digitalen Mess-
schiebers (Garant Messtechnik (Hoffmann Group), München, Deutschland) bestimmt.
Dieser beträgt durchschnittlich p11,111˘ 0,275qmm.
Mechanische Charakterisierung In [129] wurde der Scotch-Tape-Test an den
an der Otto-von-Guericke Universität gefertigten Mikrospulen durchgeführt. Bei die-
sem Test zeigten sich keine Ablösung der Metallschicht. Damit sind die Schichthaf-
tungseigenschaften der auf Katheteroberflächen realisierten Metallschichten als gut
einzuschätzen. Weitere Tests hinsichtlich der Schichthaftung wurden nicht durchge-
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führt.
Die Afterloadingkatheter weisen im Vergleich zu intravaskulären Kathetern eine hö-
here Wanddicke sowie eine höhere Steifigkeit auf. Zudem müssen diese bei ihrem
Einsatz nicht gebogen werden, um beispielsweise in enge Gefäße abzubiegen. Aus
diesem Grund haben die mechanischen Parameter wie Biegesteifigkeit, Torsionsstei-
figkeit und axiale Steifigkeit nicht den gleichen Stellenwert wie bei intravaskulären
Kathetern. Die entsprechenden Test wurden daher im Rahmen dieser Dissertation
nicht durchgeführt.
Elektrische Charakterisierung Im ersten Schritt wurden die Resonanzmarker
mithilfe des RLC-Messgerätes PM6306 (Fluke, Everett, USA) vermessen. Dessen
maximal einstellbare Messfrequenz beträgt 1 MHz. Darüber hinaus besitzt es eine
Messwertauflösung von ∆R “ ˘0,01 mΩ und ∆L “ ˘10 nH. Da die Messfrequenz
weit unterhalb der Larmorfrequenz des 3 T MRTs und die Messwertauflösung der
Induktivität im Bereich der zu erwartenden Induktivitätswerte liegen, sind hier keine
verlässlichen Messwerte zu erwarten. Aus diesem Grund wurde die Messung ledig-
lich zur einfachen Identifizierung von Defekten wie Leiterbahnunterbrechungen ange-
wandt. Die Messung ergab, dass vier von 16 gefertigten Resonanzmarkern aufgrund
von solcher Defekte nicht funktionsfähig waren.
Im Anschluss erfolgte die Bestimmung der Resonanzfrequenz fres und Güte Q der
Resonanzmarker mithilfe der kontaktlosen Messmethode aus [116]. Die Resonanz-
marker koppelten induktiv mit einer konzentrisch angeordneten Messspule (N “ 2,
d “ 13 mm, R “ 205 mΩ, L “ 61,34 nH). Mithilfe des Vektornetzwerkanalysators
ZBV 4 (Rhode & Schwarz, München, Deutschland; max. Messbereich 300 kHz ´
4 GHz) wurden die S-Parameter aufgenommen. Die Messergebnisse sind in Tabel-
le 5.2 zusammengefasst.
Die Resonanzmarker besaßen eine durchschnittliche Resonanzfrequenz von fres “
p100,7˘ 4,6qMHz und eine Güte von Q “ 17,0˘ 3,9. Die Varianz der gemesse-
nen Resonanzfrequenzen ist einerseits durch Kurzschlüsse zwischen benachbarten
Windungen bedingt, welche eine Verringerung der Induktivität zur Folge haben.
Andererseits kann ein ungleichmäßiges Schrumpfen des Mikroschrumpfschlauches
einen Einfluss auf die Kapazität der Zylinderanordnung haben. Eine Abstimmung
auf die Larmorfrequenz erfolgte durch Kürzen der äußeren Kondensatorelektrode
(vgl. Abb. 5.10). Damit verringerte sich die Kapazität, wodurch eine Erhöhung der
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Tabelle 5.2: Elektrische Charakterisierung der Aerosol-Resonanzmarker: gemessene Resonanzfre-
quenz fres und Güte Q nach der kontaktlosen Methode aus [116]
Katheter CK Katheter CM Katheter CN Katheter CP
Nr. fres rMHzs Q fres rMHzs Q fres rMHzs Q fres rMHzs Q
1 100,6 5,5 91,9 17,0 101,8 20,1 102,4 16,5
2 98,7 16,0 99,5 17,0 98,4 19,4 - defekt -
3 101,0 19,4 108,7 17,3 - defekt - 95,1 19,6




Abbildung 5.10: Kürzung der Kondensatorelektrode zur Abstimmung der Resonanz-
marker auf die Larmorfrequenz.
Funktionstest im MRT Die abgestimmten Resonanzmarker wurden hinsicht-
lich ihrer Funktionsfähigkeit im Magnetresonanztomographen untersucht. Ziel der
Untersuchung war es, zu zeigen, dass Resonanzmarker, welche mittels der Aerosol-
Depositionstechnologie direkt auf dem Instrument gefertigt werden, eine Signalver-
stärkung im MR-Bild erzielen. Die Experimente wurden am Philips Achieva 3,0 T
des Rikshospitalet (Oslo, Norwegen)65 durchgeführt. Dieser MR-Scanner besitzt eine
Larmorfrequenz von f0 “ 127,78 MHz.
Die Katheter wurden in einem Phantombehältnis platziert, welches mit destilliertem
Wasser gefüllt war. Dieses Gefäß wurde in der Kopfspule SENSE-Head-8 positioniert,
welche im Bereich des FOV eine homogene Sensitivität aufweist. Damit können Ein-
flüsse einer inhomogenen Ausleuchtung auf das erzielbare Kontrast-zu-Rausch-Ver-
hältnis minimiert werden.
65Die Experimente wurden in Zusammenarbeit mit Abubakr El-Didiri (Mitarbeiter von „The In-
tervention Centre“ des Rikshospitalet Oslo) durchgeführt.
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Tabelle 5.3 listet die getesteten MR-Sequenzen auf. Die Resonanzmarker wurden
mit FFE66-Sequenzen mit niedrigem Flipwinkel untersucht.
Tabelle 5.3: Funktionstest der Aerosol-Resonanzmarker im MRT: Sequenzparameter
Nr. Sequenz-
typ
TE TR α SD Pixel (akquis.) FOV
rmss rmss r°s rmms “mm2‰ “mm2‰ Bemerkung
1 FFE 2,0 6,0 5 10,0 0, 57 ˆ 0, 72 190ˆ 190 Orientierung der Katheter zum
~B0-Feld: = « 45°
2 FFE 3,6 7,4 8 10,0 1, 0 ˆ 1, 0
1, 5 ˆ 1, 5
3, 0 ˆ 3, 0
190ˆ 190 Orientierung der Katheter zum
~B0-Feld: = « t0°, 45°, 90°u
Dephasierung des Hintergrundsi-
gnals nach [131]
Zunächst wurde der Signalverstärkungseffekt bei einem Flipwinkel von α “ 5° und
einer Submillimeterauflösung untersucht. Abbildung 5.11(a) zeigt das entsprechende
MR-Schnittbild bei initialer Fensterung. Im Bereich der Zylinderspulen ist deutlich
eine Signalanhebung zu erkennen. Bei einer Fensterbreite von W “ 3 und einem
hohen Fensterzentrum von C “ 4748 sind nur noch die Bereiche um die Resonanz-
marker zu sehen. An dieser Stelle ist die Signalintensität maximal. In Abbildung A.4
(Anhang, Seite 194) sind die zur Bestimmung des CNR definierten ROI67 dargestellt.











Abbildung 5.11: MRT-Aufnahme der Aerosol-Resonanzmarker: FFE-Sequenz Nr. 1.
Die Signalverstärkung durch die Resonanzmarker ist deutlich sichtbar (Pfeile)69.
66Fast Field Echo; Gradientenechosequenzen mit schnellem TR und niedrigem Flipwinkel (Bezeich-
nung an Philips MRTs).
67Region of Interest (auszuwertender Bereich)
69Die Teilabbildung (a) wurde ähnlicher Art in [86] publiziert (siehe Publikationsverzeichnis).
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Ein Resonanzmarker wurde separat in einem Wasserphantom platziert und in drei
verschiedenen Orientierungen zum ~B0-Feld (= « t0°, 45°, 90°u) mit Sequenz 2 unter-
sucht. Bei dieser Sequenz wurde das Hintergrundsignal gezielt nach [131] dephasiert.
Dafür wurde das Gradientenmoment des Refokussierungsgradienten variiert, sodass
die Spins innerhalb der angeregten Schicht nicht refokussieren sondern gezielt depha-
sieren. Wird eine Dephasierung um ein Vielfaches von 360° erzielt, heben sich die
Signalanteile auf. In der Folge besitzt dieser Voxel eine Signalintensität von 0. Da die
Signalintensität im Bereich des Resonanzmarkers stärker als die des Hintergrundes











1,0  1,0 mm2 1,5  1,5 mm2 3,0  3,0 mm2Pixelgröße:
Abbildung 5.12: MRT-Aufnahme der Aerosol-Resonanzmarker: FFE-Sequenz Nr. 2
mit sehr schmaler Fensterung. Der Resonanzmarker wurde parallel (A, B, C), um 45°
(D, E, F), sowie senkrecht (G, H, I) zum ~B0-Feld orientiert. Die Pixelgröße variierte
von 1, 0ˆ 1,0 mm2 (A, D, G) über 1, 5ˆ 1,5 mm2 (B, E, H) bis zu 3, 0ˆ 3,0 mm2 (C,
F, I). In allen Fällen kann die Signalveränderung durch den Resonanzmarker klar
identifiziert werden71.
Abbildung 5.12 stellt die aufgenommenen MR-Bilder für die verschiedenen Orientie-
rungen des Resonanzmarkers und für die verschiedenen Pixelgrößen gegenüber. Der
Resonanzmarker ist in allen Aufnahmen sehr gut identifizierbar.
71Die Abbildung wurde ähnlicher Art in [86] publiziert (siehe Publikationsverzeichnis).
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Analyse
Die folgende Tabelle fasst die Analyse des Erfüllungsgrades der mittels Aerosol-De-
position gefertigten Resonanzmarker zusammen.
Tabelle 5.4: Szenario 1 (Modell 1): Analyse des Erfüllungsgrades der Anforderungen aus Tabel-
le A.5 (Seite 184)
Hauptmerkmal Ergebnisse Erfüllungsgrad
Gebrauch Resonanzmarker zeigen bei FFE-Sequenz bis 45° Orientie-
rung zum ~B0-Feld eine Signalanhebung (vgl. Abb. 5.11)
100 %
Stoff keine Suszeptibilitätsartefakte, Materialien erfüllen elek-
trische Eigenschaften
100 %
Signal hyperintense Signalveränderung mit CNR « 296 100 %
Geometrie Durchmesserzuwachs erfüllt vorgegebene Anforderungen1,




Güte Q ausreichend hoch; Resonanzfrequenz konnte abge-
stimmt werden; keine SMD-Bauteile notwendig; kein elek-
trischer Anschluss notwendig
100 %
Mechanik Scotch-Tape-Test bestanden 100 %
1 Hierbei ist die biokompatible Beschichtung noch nicht mit einbezogen. Diese würde den Durch-
messer nochmals um ca. 26 µm (Mikroschrumpfschlauch) erhöhen. Der Durchmesserzuwachs
ist noch im Bereich der geforderten 100 µm.
2 Der Messwert bezieht sich auf den Resonanzmarker mit ungekürzter Kondensatorelektrode.
Bei Fertigung der Resonanzmarker mit den entsprechend benötigten Kondensatormaßen wäre
die Länge im Bereich der vordefinierten Anforderungen.
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5.1.4 Modell 2: Leiterschleife und SMD-Kondensator
Design und Technologieauswahl
Für die Leiterschleife wurde ebenfalls eine Simulation mittels FastHenry zur Be-
stimmung der Induktivität durchgeführt. Abbildung 5.13 zeigt ein Beispiel für ein












 Loop  Zul
dZul
(b) Seitenansicht
Abbildung 5.13: 3D-Simulationsmodell einer Leiterschleife in FastHenry mit Innen-
radius R, Länge `Loop und Breite bLoop. Die Zuleitungen mit einer Länge `Zuleitung
und einem Abstand dZuleitung werden in dieser Simulation ebenfalls berücksichtigt.
Neben der Leiterschleife wurden auch die Zuleitungen zum Kondensator in der Simu-
lation berücksichtigt. Tabelle 5.5 fasst die geometrischen Parameter der untersuchten
Leiterschleifen zusammen.
Tabelle 5.5: Leiterschleife: Geometrieparameter und mittels FastHenry berechnete Induktivitäten
sowie Leiterwiderstände bei f “ 123,26 MHz
bLoop `Loop `Zul dZul w h L R
Nr. rmms rmms rmms rµms rµms rµms rnHs rmΩs
1 1,57 10 13 300 200 12 24,7 0,59
2 1,57 10 13 300 300 12 21,3 0,41
3 1,57 10 13 300 400 12 18,9 0,31
Die Berechnungen erfolgten bei einer Frequenz von 123,26 MHz. Bei dieser Frequenz
beträgt die Skintiefe für Kupfer (κ “ 58 m
Ω mm2
) 5,95 µm. Die Dicke h der metallischen
Schicht ist mit 12 µm annähernd doppelt so dick. Der Skineffekt wurde daher durch
Unterteilung der Segmente in 3ˆ 10 Filamente berücksichtigt.
Der Vergleich der Fertigungstechnologien (Tabelle 4.2, Seite 87) zeigt, dass sich für
die Realisierung der Leiterschleife auf einem Polymerkatheter die Aerosol-Depositi-
onstechnologie, das Heißprägeverfahren, die flexible Leiterplattentechnik, sowie die
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Dünnschichtflextechnologie eignet. Im Rahmen der Dissertation wurde das Heißprä-
geverfahren für die Fertigung der Leiterschleife auf dem Katheter näher untersucht.
Dies ermöglicht eine Einbettung der Metallstrukturen direkt in die Katheterwand.
Die Fertigung eines Kondensators mithilfe dieses Verfahrens erfordert die Verwen-
dung mehrlagiger vorstrukturierter Folien. Dies war zunächst nicht Gegenstand der
Untersuchung.
Realisierung
Die Realisierung der Resonanzmarker mithilfe des Heißprägeverfahrens72 erfolgte in
zwei Phasen. Im ersten Schritt wurde das Heißprägen von Metallfolien auf planaren
Kunststoffsubstraten untersucht, um die optimierten Prägeparameter zu identifizie-
ren. Diese dienten als Grundlage für das darauffolgende Prägen auf den 6 F-Polymer-
kathetern.
Heißprägen von Metallfolie auf planaren Kunststoffsubstraten Für die
Vorversuche wurden mittels Spritzguss zylindrische Kunststoffsubstrate mit einem
Durchmesser von 58 mm und einer Höhe von 2,5 mm hergestellt73. Für die Testprä-
gungen wurde ein Prägestempel aus Messing gefertigt, welcher drei Leiterschleifen
(Parameterkombinationen 1-3 aus Tabelle 5.5), sowie Teststrukturen (Linienbreiten
und -abstände von 1 µm bis 1 mm sowie Kreis- und Mäanderstruktur) enthielt (vgl.
Abb. 5.14).
Es wurde sowohl eine oxidierte Aluminiumfolie74 (NEOTÉN® GmbH & Co. KG,
Salzgitter, Deutschland) als auch eine ED75-Kupferfolie mit einseitiger Braunoxidbe-
handlung (Typ JTC HTE, GOULD Electronics GmbH, Eichstetten am Kaiserstuhl,
Deutschland) untersucht. Beide Folien besaßen eine Dicke von 9 µm. Die Versuche
erfolgten an der Prägeanlage HEX 01 (JENOPTIK Laser, Optik, Systeme GmbH,
Jena, Deutschland).
72Die Fertigung erfolgte durch Herrn Dipl.-Ing. Stephan Friesecke im Rahmen seiner Diplomarbeit
[132], welche durch Herrn Dr.-Ing. habil. Markus Detert (Institut für Mikro- und Sensorsysteme
/ Otto-von-Guericke-Universität Magdeburg) und mich betreut wurde. Teilergebnisse wurden
u. a. in [133] veröffentlicht.
73Die Fertigung der planaren Substrate erfolgte durch Herrn Ranzenberger (Institut für Mikro-
und Sensorsysteme / Otto-von-Guericke-Universität Magdeburg)
74Oxidation im Gleichstrom-Schwefelsäure-Verfahren nach [105]
75Electric Deposit; Kupfer, welches durch ein galvanisches Verfahren auf ein Substrat (z. B. Folie)
aufgebracht wurde.
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Abbildung 5.14: Prägestempel für planare Kunststoffsubstrate (Photo © Stephan
Friesecke)
Die Prägeergebnisse sind in Abbildung 5.15 für beide Metallfolien dargestellt. Es
zeigt sich, dass alle vorgegebenen Leiterbahnbreiten (200 µm bis 400 µm) gefertigt
werden konnten.
(a) (b) (c) (d)
(e) (f) (g) (h)
Abbildung 5.15: Prägeergebnisse auf planaren Kunststoffsubstraten. Es wurde oxi-
dierte Aluminiumfolie (a-d) sowie ED-Kupferfolie mit einseitiger Braunoxidbehand-
lung (e-h) verwendet. Die Mikroskopaufnahmen zeigen Leiterschleifen mit 200 µm
(a,e), 300 µm (b,f) und 400 µm (c,g) Leiterbahnbreiten sowie geprägte Mäanderstruk-
turen (d,h). (Mikroskopaufnahmen © Stephan Friesecke)
Heißprägen von Metallfolie auf 6F-Kathetern Ausgehend von dem Stempel-
design für die planaren Substrate wurde ein Prägestempel für 6 F-Katheter mit der
dazugehörigen Katheterfixierung gefertigt (vgl. Abb. 5.16(a) und 5.16(b)). Der Prä-
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gestempel besaß die Negative der drei zu prägenden Leiterschleifen. Für die Tests
wurde die Prägung der Metallfolien auf zwei Kathetern untersucht:
• Katheter 1: blauer 6 F-Katheter, Einschichtaufbau, einlumig, Material: Rilsan®
BESN O TL + 40 %BaSO4 [134] (Novoplast Schlauchtechnik GmbH, Halber-
stadt, Deutschland)
• Katheter 2: grauer 6 F-Katheter, Mehrschichtaufbau, einlumig, Außenmaterial:










Abbildung 5.16: Prägestempel für 6 F-Katheter (a). In (b) ist die Katheterfixierung





Abbildung 5.17: Prägeergebnisse auf 6 F-Kathetern. Es wurde oxidierte Aluminium-
folie (a) sowie ED-Kupferfolie mit einseitiger Braunoxidbehandlung (b) verwendet.
Die Mikroskopaufnahmen zeigen Leiterschleifen mit 400 µm Leiterbahnbreite. (Mi-
kroskopaufnahmen © Stephan Friesecke)77
77Die Teilabbildung (a) wurde ähnlicher Art in [86] publiziert (siehe Publikationsverzeichnis).
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Bei den Experimenten zeigte sich, dass für die Prägung auf Katheter 1 die oxidierte
Aluminiumfolie besser geeignet war, wohingegen die ED-Kupferfolie sehr gute Präge-
ergebnisse auf Katheter 2 zeigte (vgl. Abb. 5.17). Aufgrund der Materialverdrängung
bildeten sich Prägewülste aus. Die optimierten Prägeparameter für die betrachteten
Substrate und Metallfolien sind in Tabelle 5.6 zusammengefasst.
Tabelle 5.6: Optimierte Prägeparameter für planare Substrate und Katheter (laut [132])









planar Al, oxidiert 20 85 0,05 50
planar ED-Cu, Braunoxid 30 84-87 0,05 50
Katheter 1 Al, oxidiert 7,5 100 0,05 1
Katheter 2 ED-Cu, Braunoxid 7 80 0,05 1
Bei der Fertigung traten verschiedene Fertigungsfehler auf, welche in Abbildung 5.18
dargestellt sind. Zum einen kam es zu Leiterbahnunterbrechungen, welche auf me-
chanische Spannungen in der Folie zurückzuführen sind. Des Weiteren traten bei zu
geringer Temperatur des Prägestempels oder zu geringer Prägekraft eine teilweise
oder komplette Ablösung der Metallfolie aufgrund der damit einhergehenden unzu-
reichenden Haftung auf. Wurde die Metallfolie nicht komplett abgeschert, so ließ
sich die Restfolie nicht komplett ablösen.




Abbildung 5.18: Beobachtete Fertigungsfehler beim Heißprägen (Mikroskopaufnah-
men © Stephan Friesecke)
Darüber hinaus ist das Heißprägen durch eine Materialverdrängung charakterisiert.
Um eine ausreichende Haftung der Metallfolie im Polymer zu erzielen, muss die Folie
tief genug in das Material geprägt werden. Dadurch entstehen sogenannte Prägewüls-
te (vgl. Abb. 5.19(a)). Ein weiterer Effekt ist in der Verbreiterung des Instrumentes
quer zur Prägerichtung zu sehen (vgl. Abb. 5.19(b)).
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Abbildung 5.19: Fertigungsbedingte Abweichungen beim Heißprägen durch Materi-
alverdrängung (Mikroskopaufnahmen © Stephan Friesecke)
Evaluierung
Die Resonanzmarker auf den planaren Substraten sowie auf den 6 F-Kathetern wur-
den hinsichtlich ihrer elektrischen und mechanischen Eigenschaften untersucht und
anschließend im MRT getestet78.
Geometrische Charakterisierung Die auf den Kathetern realisierten Leiter-
schleifen wurden vor der Kontaktierung der SMD-Kondensatoren geometrisch cha-
rakterisiert. Es wurde an je 20 Stellen der Durchmesser der Katheter mit und ohne
Leiterschleife sowie die Länge der geprägten Struktur gemessen. Im Bereich der
Leiterschleifen wurde der Durchmesser in Prägerichtung sowie senkrecht dazu be-





Abbildung 5.20: Geometrieparameter bei den heißgeprägten Resonanzmarkern:
Durchmesser D‖ parallel zur Prägerichtung und DK senkrecht dazu
digitalen Bügelmessschraube Micromar 40 EXL (Mahr GmbH, Esslingen, Deutsch-
78Die Evaluierung erfolgte größtenteils durch Herrn Dipl.-Ing. Stephan Friesecke im Rahmen der
durch Herrn Detert und mir betreuten Diplomarbeit.
120
5.1. Szenario 1: Visualisierung von flexiblen Instrumenten innerhalb des Patienten
land), wohingegen die Längenmessung mit einem digitalen Messschieber (Garant
Messtechnik (Hoffmann Group), München, Deutschland) erfolgte. Die Messwerte
sind in Tabelle A.11 (Anhang, Seite 193) zusammengefasst. Katheter 1 weist im Mit-
tel einen Durchmesser von p1,938˘ 0,006qmm auf. Parallel zur Prägerichtung war ei-
ne geringfügige Durchmesservergrößerung zu verzeichnen (D‖ “ p1,948˘ 0,029qmm,
Differenz: 10 µm). Der Durchmesserzuwachs senkrecht zur Prägerichtung war mit
101 µm sehr stark (DK “ p2,039˘ 0,031qmm). Die Messung ergab weiterhin, dass
Katheter 2 (grau) im Mittel einen Durchmesser von p1,935˘ 0,006qmm aufweist.
Durch die Prägung kam es senkrecht zur Prägerichtung zu einer Aufweitung auf
p1,993˘ 0,060qmm (Differenz: `58 µm). In Prägerichtung betrug der mittlere Ka-
theterdurchmesser lediglich p1,934˘ 0,035qmm (Differenz: ´1 µm). Aufgrund der
Materialverdrängung beim Prägeprozess kam es somit zu bereichweisen Verformun-
gen des Katheters. Die Form des Katheters entspricht somit nicht mehr der zylindri-
schen Form. Die Länge der Leiterschleifen auf Katheter 2 beträgt im Mittel Länge
p23,1˘ 0,2qmm.
Mechanische Charakterisierung Ein Scotch-Tape-Test wurde für die planaren
Substrate, sowie für die Katheter durchgeführt. Bei den planaren Substraten wurden
bei beiden Metallfolien unter Verwendung der jeweils optimierten Prägeparameter
weniger als 25 % der Metallfolie abgelöst [132]. Die auf Katheter 1 mittels oxidierter
Aluminiumfolie realisierten Leiterschleifen wiesen eine unzureichende Haftfestigkeit
auf. Weniger als 50 % der Metallfolie verblieben nach Abziehen des Klebebandes auf
dem Katheter. Im Gegensatz dazu zeigte die ED-Kupferfolie auf Katheter 2 eine sehr
gute Haftfestigkeit [132]. Bei den getesteten Kathetern wurden keine Ablösungen
beobachtet.
Elektrische Charakterisierung Die Leiterschleifen wurden mit MR-kompatib-
len SMD-Kondensatoren ausgestattet, um auf die Resonanzfrequenz des MR-Scan-
ners MAGNETOM Skyra 3 T abgestimmt zu werden. Die Kontaktierung erfolgte
bei der ED-Kupferfolie durch Weichlöten, wohingegen die SMD-Kondensatoren bei
der Aluminiumfolie mittels elektrisch leitfähigem Zweikomponentenkleber (Circuit
Works-CW2400, ITW Chemtronics, Kennesaw, USA) angebracht werden mussten.
Tabelle 5.7 fasst die mittels induktiver Kopplung gemessenen Resonanzfrequenzen
und Güten ausgewählter Resonanzmarker zusammen.
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Tabelle 5.7: Elektrische Charakterisierung der heißgeprägten Resonanzmarker: gemessene Reso-







planar Al, oxidiert 200 130,66 16,1
planar Al, oxidiert 400 124,07 6,1
planar ED-Cu, Braunoxid 200 123,95 26,8
planar ED-Cu, Braunoxid 300 129,01 28,3
Katheter 2 ED-Cu, Braunoxid 200 124,60 30,8
Katheter 2 ED-Cu, Braunoxid 200 123,10 21,1
Katheter 2 ED-Cu, Braunoxid 300 124,50 31,6
Katheter 2 ED-Cu, Braunoxid 300 124,10 29,9
Katheter 2 ED-Cu, Braunoxid 400 123,90 29,4
Katheter 2 ED-Cu, Braunoxid 400 126,00 34,5
Funktionstest im MRT Die abgestimmten Resonanzmarker auf dem planaren
Substrat, sowie auf den 6 F-Kathetern wurden im 3 T MRT MAGNETOM Skyra
(Siemens AG Healthcare Sector, Erlangen, Deutschland) hinsichtlich ihrer Funkti-
onsfähigkeit untersucht. Dabei wurden die Testobjekte in einem Gefäß mit Wasser
positioniert, wobei auf eine optimale Kopplung zum hochfrequenten ~B1-Feld geachtet
wurde. Das Phantomgefäß wurde in einer 20-Kanal-Kopfspule platziert. Tabelle 5.8
listet die Paramter der getesteten FLASH-Sequenz auf.
Tabelle 5.8: Funktionstest der heißgeprägten Resonanzmarker im MRT: Sequenzparameter
Nr. Sequenz-
typ
TE TR α sd Pixel (akquis.) FOV
rmss rmss r°s rmms “mm2‰ “mm2‰ Bemerkung
1 FLASH 2,7 440 8 4,0 0, 47 ˆ 0, 59 150ˆ 150 Test plarares Substrat; Orientie-
rung der Spulenfläche zum ~B0-
Feld: = « 90°
2 FLASH 2,5 351 2 3,0 0, 69 ˆ 0, 86 220ˆ 220 Test Katheter; Orientierung der
Katheter zum ~B0-Feld: = « 90°
Die dazugehörigen MRT-Aufnahmen sind in Abbildung 5.21 dargestellt. Die obere
Reihe zeigt Schichtbilder mit einem planarem Resonanzmarker bei initialer Fens-
terung (vgl. Abb. 5.21(a)) sowie bei schmaler Fensterung (vgl. Abb. 5.21(b)). Der
80Die Teilabbildung (c) wurde ähnlicher Art in [86] publiziert (siehe Publikationsverzeichnis).
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Abbildung 5.21: MRT-Aufnahme der heißgeprägten Resonanzmarker: getestet wurde
ein Resonanzmarker mit oxidierter Aluminiumfolie auf planarem Kunststoffsubstrat
(a,b) sowie mehrere Katheter mit ED-Kupferfolie mit einseitiger Braunoxidbehand-
lung (c,d). Dargestellt ist jeweils die MRT-Aufnahme der FLASH-Sequenz initialer
Fensterung (a,c) sowie mit schmaler Fensterung (b,d)80.











Abbildung 5.22: Gemessenes CNR für Resonanzmarker auf planarem Substrat (rot)
und auf 6 F-Katheter (schwarz) abhängig vom Flipwinkel α
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Resonanzmarker verursacht eine deutliche lokale Änderung der Signalintensität. Im
Vergleich dazu zeigt die untere Reihe der Abbildung ein Schichtbild mit mehreren
Kathetern, auf welchen sich jeweils drei Resonanzmarker befinden. Hierbei ist zu
beachten, dass aufgrund von Fertigungsfehlern nicht alle Resonanzmarker funktions-
tüchtig waren. Die abgestimmten Resonanzmarker erzeugen lokale Signalverstärkun-
gen.
Das Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis des getesteten Resonanzmarkers auf dem pla-
naren Substrat sowie eines Resonanzmarkers auf dem 6 F-Katheter wurde für un-
terschiedliche Flipwinkel bestimmt (vgl. Abb. 5.22). Es zeigt sich, dass beide ein
Maximum bei einem niedrigen Flipwinkel aufweisen.
Analyse
Die folgende Tabelle fasst die Analyse des Erfüllungsgrades der mittels Heißpräge-
technologie gefertigten Resonanzmarker zusammen. Bei der Beurteilung der Geome-
trie wurden hierbei die Resonanzmarker unabhängig von den angebrachten SMD-
Kondensatoren beurteilt.
Tabelle 5.9: Szenario 1 (Modell 2): Analyse des Erfüllungsgrades der Anforderungen aus Tabel-
le A.5 (Seite 184)
Hauptmerkmal Ergebnisse Erfüllungsgrad
Gebrauch Signalanhebung bei Orientierung parallel zu ~B0 bei der
getesteten FLASH-Sequenz
100 %
Stoff Suszeptibilitätsartefakte durch die verwendeten SMD-
Kondensatoren; verwendete Materialien erfüllen ihre elek-
trischen Eigenschaften
100 %
Signal hyperintense Signalveränderung, CNR ą 20 für α ă 20 100 %
Geometrie Durchmesserzuwachs innerhalb der vorgegebenen Gren-





Güte Q ausreichend hoch; Resonanzfrequenz konnte ab-
gestimmt werden; SMD-Bauteile notwendig; kein elektri-
scher Anschluss notwendig
75 %
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5.2 Szenario 2: Visualisierung von rigiden
Instrumenten innerhalb des Patienten
5.2.1 Anwendungsszenario
Bei verdächtigen MRT-Befunden der Knochen werden Gewebeproben zur histolo-
gischen Abklärung und Feststellung der Dignität des Tumors durchgeführt [135].
Mögliche Zielgebiete sind hierbei beispielsweise das Becken, die Extremitäten (Ober-
schenkel, Oberarm) sowie das Schulterblatt [135]. Der Ablauf der MR-geführten In-
tervention wird in [135] näher beschrieben. Dabei wird zunächst der Patient sediert
und ein präinterventioneller Planungsdatensatz aufgenommen. Anhand dieses Da-
tensatzes werden das Zielgebiet sowie die Einstichstelle definiert. Das Vorstechen
bis zum Knochen erfolgt mit einer 18 G81 Punktionsnadel unter lokaler Anästhesie.
Anschließend wird ein Trokar bestehend aus einem Dilatator (koaxiale Kanüle als Zu-
gangsweg) und einem spitzen Mandrin (Führungsstab) eingeführt. Der Trokar wird
bis zur Knochenoberfläche vorgeschoben. Im Anschluss wird der Mandrin entfernt
und der Knochenbohrer eingeführt. Dieser besitzt ein Lumen, damit das tumoröse
Bohrmehl durch dieses abgeführt werden kann. Wenn die Läsion erreicht ist, wird
der Hohlbohrer entfernt und durch ein Biopsiegerät ersetzt. Laut [136] besteht ein
Problem beim Bohren darin, dass der Bohrer im signalarmen Knochengewebe nur
schlecht sichtbar ist. Eine Verbesserung der Visualisierung kann hierbei durch die
Verwendung von Resonanzmarkern erfolgen. Dies setzt jedoch voraus, dass die aus-
zurüstenden Instrumente aus Materialien bestehen, welche das statische Magnetfeld
nicht beeinflussen. Instrumente wie Punktionsnadeln aus Titan sind zwar MR-sicher,
führen jedoch zu einer örtlich begrenzten Magnetfeldverzerrung und erzeugen in der
Folge Suszeptibilitätsartefakte. Aus diesem Grund sind solche Instrumente für die
Ausstattung mit Resonanzmarkern ungeeignet. Geeignet sind hingegen keramische
Knochenbohrer wie sie in [137] vorgestellt werden.
5.2.2 Anforderungen an die Resonanzmarker
Die Anforderungsliste wurde nach der in [84] vorgeschlagenen Leitlinie anhand einer
Hauptmerkmalsliste erstellt. Eine übersichtliche Darstellung ist der Tabelle A.6 im
Anhang A.6.2 auf Seite 185 zu entnehmen.
8118 G entspricht 1,2 mm Außendurchmesser
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Gebrauch
Keramische Knochenbohrer ausgestattet mit Resonanzmarkern, stellen aktive, chir-
urgisch-invasive Medizinprodukte dar. Damit gehören sie zur Medizinprodukteklasse
IIa (Regel 6 (Tabelle A.3)). Als invasives Medizinprodukt muss die Biokompatibili-
tät sowie Sterilisierbarkeit der Kontaktflächen gewährleistet sein.
Die Resonanzmarker sollen für den Einsatz im MAGNETOM Skyra 3 T (Larmor-
frequenz f0 “ 123,26 MHz) ausgelegt sein. Der Zugangsweg erfolgt je nach Zielgebiet
dorsal bzw. ventral (Becken) oder lateral (Extremitäten). Damit ist die Orientierung
senkrecht zum ~B0-Feld, wobei eine Anwinklung von bis zu ˘30° zu erwarten ist.
Stoff
In [137] wird ein MR-kompatibler Knochenbohrer vorgestellt, welcher aus Zirkonia
gefertigt wurde (vgl. Abb. 5.23). Das Material erscheint im MR-Schnittbild hypo-
intens aufgrund des Nichtvorhandenseins von signalgebenden Wasserstoffatomen.
Das Artefakt entspricht annähernd dem Durchmesser (abhängig von der gewähl-
ten Pixelgröße) und ist für das verwendete Material unabhängig von der statischen










Abbildung 5.23: (a) MR-kompatibles Knochenbiopsiesystem [137] bestehend aus (I)
Handgerät, (II) Keramikbohrer, (III) koaxiale Kanüle, (IV) Mandrin. (b) Je nach
Anwendungsfall werden verschiedene Bohrköpfe benötigt. So wurde ein langer Spi-
ralbohrer mit exzentrischer Schneide (B1), ein Hohlbohrer mit Fräszähnen (B2),
sowie ein Spiralbohrer (B3) in [137] vorgestellt.
Die zu verwendenden Materialien zum Aufbau des Resonanzmarkers müssen der
MR-Kompatibilität genügen. Des Weiteren müssen die Leiterstrukturen sowie die
dielektrischen Zwischenschichten entsprechend ausgelegt werden, um die notwendi-
gen elektrischen Anforderungen zu erfüllen.
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Energie
Die Anforderungen entsprechen denen aus Szenario 1 (siehe Seite 102).
Geometrie
Der Knochenbohrer besitzt einen Außendurchmesser von 2 mm bis 3 mm. Um ein
reibungsarmes Einführen in den Trokar zu gewährleisten, darf der Durchmesserzu-
wachs nicht mehr als 5 % betragen. Die maximale Gesamtlänge des Resonanzmarkers
wurde auf 20 mm begrenzt.
Elektrik / Elektronik
Die Anforderungen entsprechen denen aus Szenario 1 (siehe Seite 104).
Mechanik
Die Anforderungen entsprechen denen aus Szenario 1 (siehe Seite 104).
5.2.3 Design und Technologieauswahl
Die Orientierung des Instrumentes senkrecht zum statischen Magnetfeld erfordert
die Realisierung einer Zylinderspule. Da die Instrumente auch angewinkelt einge-
führt werden können, sind auch Spiral- und Sattelspulen als auch Leiterschleifen
geeignet. Für die Realisierung von elektrisch leitenden Strukturen in Kombination
mit dielektrischen Strukturen auf keramischen Substraten eignet sich die Dickschich-
thybridtechnologie sehr gut (vgl. Tabelle 4.2, Seite 87). Im Rahmen dieser Arbeit
wurden Spiralspulen mit integriertem Plattenkondensator untersucht. Dafür wurde
zunächst die Induktivität und der Widerstand der Spiralspule mittels FastHenry be-
stimmt. Die verwendete elektrisch leitende Dickschichtpaste besitzt eine elektrische
Leitfähigkeit von κ “ 19,7 ¨ 106 S
m
82. Die Dicke h der elektrisch leitenden Schicht wur-
de mit 25 µm angenommen. Bei einer Simulationsfrequenz von 123,26 MHz beträgt
82Schichtwiderstand LTCC-Paste: R˝ “ 2 mΩ{l bei d “ 25,4 µm [139] ergibt κ “ 1R˝¨d “
19,7 ¨ 106 Sm
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die Skin-Tiefe 10,2 µm. Zur Berücksichtigung des Skin-Effektes wurden die Segmen-
te der Leiterstruktur in je 5ˆ7 Filamente unterteilt. Das 3D-Simulationsmodell der
Spiralsule ist in Abbildung 5.24 dargestellt.




Abbildung 5.24: 3D-Simulationsmodell einer Spiralspule in FastHenry mit Länge
`Spule und Breite bSpule. Die Leiterbahnen haben eine Breite w und einen Abstand
d zueinander. Die Zuleitungen mit einer Länge `Zul werden in dieser Simulation
ebenfalls berücksichtigt.
Tabelle 5.10 fasst die geometrischen Parameter der untersuchten Spiralspulen sowie
die bestimmten Induktivitäten und Widerstände zusammen.
Tabelle 5.10: Spiralspule: Geometrieparameter und mittels FastHenry berechnete Induktivitäten
sowie Leiterwiderstände bei f “ 123,26 MHz
`Spule bSpule `Zul w d h N L R
Nr. rmms rmms rmms rµms rµms rµms rnHs rmΩs
1 5 2,5 4 200 200 25 2 20,1 543
2 10 2,5 4 200 200 25 2 37,9 883
3 5 2,5 4 100 100 25 2 29,3 1049
4 10 2,5 4 100 100 25 2 52,5 1683
5 10 1,5 4 100 100 25 2 40,3 1580
5.2.4 Realisierung
Ziel war die Untersuchung der Realisierbarkeit und Funktionsfähigkeit von plana-
ren Resonanzmarkern, welche mittels LTCC-Technologie gefertigten wurden83. Die
83Die Fertigung erfolgte durch Herrn Dr.-Ing. Marco Luniak (Aufbau- und Verbindungstechnik
der Elektronik / Technische Universität Dresden).
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Leiterbahnen wurden mit der Goldpaste „C4007“ (Ferro Electronic Material, May-
field Heights, USA) [139] realisiert. Zur Fertigung der dielektrischen Schicht des
Plattenkondensators wurde die dielektrische Dickschichtpaste „IP 9117E“ (Heraeus
Precious Metals GmbH & Co. KG, Hanau, Deutschland) [140] genutzt. Die relati-
ve Permittivität wird im Datenblatt mit 7, 5...9, 5 bei f “ 1 kHz angegeben. Da die
relative Permittivität für f “ 123,26 MHz nicht bekannt ist, wurden je Spulengeome-
trie aus Tabelle 5.10 drei verschiedene Maße des Plattenkondensators gefertigt, um
verschiedene Resonanzfrequenzen zu erzielen. Die Maße dafür sind in Tabelle 5.11
zusammengefasst.
Tabelle 5.11: Spiralspule: Geometrieparameter und mittels FastHenry berechnete Induktivitäten
sowie Leiterwiderstände bei f “ 123,26 MHz
Version 1 Version 2 Version 3
Nr. A rmm2s A rmm2s A rmm2s
1 7, 5 ˆ 7, 5 5, 0 ˆ 5, 0 2, 5 ˆ 2, 5
2 5, 4 ˆ 5, 4 3, 6 ˆ 3, 6 1, 8 ˆ 1, 8
3 6, 2 ˆ 6, 2 4, 1 ˆ 4, 1 2, 1 ˆ 2, 1
4 4, 6 ˆ 4, 6 3, 1 ˆ 3, 1 1, 5 ˆ 1, 5
5 5, 2 ˆ 5, 2 3, 5 ˆ 3, 5 1, 8 ˆ 1, 8
Abbildung 5.25 zeigt eine Mikroskopaufnahme eines gefertigten planaren Resonanz-








Abbildung 5.25: Mikroskopaufnahme eines gefertigten planaren LTCC-Resonanz-
markers bestehend aus Spiralspule mit Leiterbahnkreuzung und Plattenkondensator.
Die einzigen identifizierten Defekte waren Leiterbahnunterbrechungen (vgl. Abb. 5.26).
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Abbildung 5.26: Fertigungsfehler bei LTCC: Leiterbahnunterbrechung
5.2.5 Evaluierung
Geometrische Charakterisierung
Die planaren Keramiksubstrate wurden hinsichtlich ihres Dickenzuwachses unter-
sucht. Dafür wurde mit einer digitalen Bügel-Messschraube (Micromar 40 EXL,
Mahr GmbH, Esslingen, Deutschland) die Dicke der Keramik mit und ohne Reso-
nanzmarker an je 20 Stellen gemessen. Die Messwerterfassung der Gesamtdicke er-
folgte im Bereich des Plattenkondensators, da hierbei aufgrund der drei Schichten der
größte Zuwachs zu erwarten ist. Tabelle A.12 (Anhang, Seite 195) fasst die Messer-
gebnisse zusammen. Die Dicke der Keramik wurde im Mittel auf p0,676˘ 0,006qmm
bestimmt. Durch den Schichtauftrag wuchs die Dicke auf p0,721˘ 0,013qmm an.
Dies entspricht einem durchschnittlichen Zuwachs um ca. 45 µm.
Die Länge und Breite der Resonanzmarker wurde aufgrund der Realisierung ver-
schiedener Designs nicht messtechnisch erfasst.
Mechanische Charakterisierung
Ein Scotch-Tape-Test wurde auf verschiedenen Substraten durchgeführt. Es konnten
in keinem Fall Ablösungen der Schichten beobachtet werden.
Elektrische Charakterisierung
Die elektrische Charakterisierung der Resonanzmarker ergab, dass fünf der 30 Re-
sonanzmarker aufgrund von Leiterbahnunterbrechungen defekt waren. Die Konden-
satoren waren bei den verschiedenen Spulenvarianten derart dimensioniert, dass die
gleiche Resonanzfrequenz erzielt werden sollte. Im Mittel ergab sich eine Resonanz-
frequenz von f res “ p91,8˘ 7,3qMHz (Kondensator 1), f res “ p137,0˘ 10,5qMHz
(Kondensator 2) bzw. f res “ p268,3˘ 14,4qMHz (Kondensator 3).
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Tabelle 5.12: Elektrische Charakterisierung der LTCC-Resonanzmarker: gemessene Resonanzfre-
quenz fres und Güte Q nach der kontaktlosen Methode aus [116]
Substrat Spule Kondensator 1 Kondensator 2 Kondensator 3
f rMHzs Q f rMHzs Q f rMHzs Q
I 1 – defekt – – defekt – 266,3 30,7
II 1 92,4 18,0 141,4 22,1 272,9 33,1
I 2 90,9 17,6 138,1 23,4 262,0 33,8
II 2 90,4 18,9 136,6 23,9 265,2 35,1
I 3 98,7 0,5 147,0 12,1 280,1 18,8
II 3 100,6 11,9 149,0 13,7 – defekt –
I 4 – defekt – 138,3 11,7 282,2 19,1
II 4 97,6 12,3 142,4 13,8 279,7 23,7
I 5 79,7 10,0 118,8 11,9 – defekt –
II 5 83,7 11,1 121,2 14,3 238,2 23,1
Funktionstest im MRT
Im ersten Schritt wurden die Resonanzmarker hinsichtlich möglicher Artefakte un-
tersucht. Der Test wurde in einem nach ASTM F2119 geeigneten Phantom mit der
entsprechenden MR-Sequenz durchgeführt. Es konnten keine Suszeptibilitätsarte-
fakte festgestellt werden. Die Resonanzmarker, deren Resonanzfrequenz gut mit der
Larmorfrequenz des MAGNETOM Skyra 3 T übereingestimmt haben, wurden im
MRT hinsichtlich ihrer Sichtbarkeit untersucht. Die Messung erfolgte in einem Was-
serphantom, welches aus Gründen der homogenen Sensitivitätsverteilung in einer
Kopfspule platziert wurde. Um eine optimale Kopplung der Resonanzmarker zum
anregenden ~B1-Feld zu erhalten, wurden die Spulenflächen der Resonanzmarker senk-
recht dazu orientiert. Tabelle 5.13 gibt einen Überblick über die Parameter der ver-
wendeten MR-Sequenzen. Abbildung 5.27 zeigt Schnittbilder eines Resonanzmarkers
Tabelle 5.13: Funktionstest der LTCC-Resonanzmarker im MRT: Sequenzparameter
Nr. Sequenz-
typ
TE TR α sd Pixel (akquis.) FOV
rmss rmss r°s rmms “mm2‰ “mm2‰ Bemerkung
1 FLASH 2,5 350 1...40 3,0 0, 86 ˆ 0, 69 220ˆ 220 Test plarares Substrat; Orientie-
rung der Spulenfläche zum ~B0-
Feld: = « 90°
2 TSE 11 3360 180 10 1, 60 ˆ 1, 60 256ˆ 256 Erhitzungstest nach ASTM
F2185 [60]
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bei der FLASH-Sequenz für α “ 1° (Abb. 5.27(a), 5.27(d)), α “ 5° (Abb. 5.27(b),
5.27(e)) sowie bei α “ 40° (Abb. 5.27(c), 5.27(f)). Die schmale Fensterung in den
unteren Aufnahmen zeigt, dass der Resonanzmarker in allen drei Fällen sehr gut



























Abbildung 5.27: MR-Aufnahme eines planaren LTCC-Resonanzmarkers: dargestellt
ist jeweils die MRT-Aufnahme der FLASH-Sequenz bei α “ 1° (a,d), α “ 5° (b,e)
und α “ 40° (c,f). Die untere Reihe zeigt die äquivalenten Schnittbilder bei schmaler
Fensterung. Es zeigt sich, dass die höchste Signalintensität jeweils im Bereich des
Resonanzmarkers ist.
fähige Resonanzmarker wurde zudem das Kontrast-zu-Rauschverhältnis abhängig
vom Flipwinkel bestimmt. Das Ergebnis dafür ist in Abbildung 5.28 dargestellt. Bis
zu einem Flipwinkel von 30° ist das CNR positiv, was auf eine Signalverstärkung
schließen lässt.
Darüber hinaus wurden die beiden Resonanzmarker hinsichtlich einer potentiellen
HF-induzierten Erhitzung nach ASTM-F2185 [60] getestet. Für die Herstellung des
Phantoms wurden destilliertes Wasser, Hydroxylethylcellulose und Natriumchlorid
entsprechend der in [60] angegebenen Konzentrationen vermischt, um die Permittivi-
tät εr und elektrische Leitfähigkeit des menschlichen Gewebes nachzubilden. Bei der
Positionierung der Resonanzmarker im Gel-Phantom wurde darauf geachtet, dass
diese eine optimale Kopplung zum ~B1-Feld aufweisen. Die Messung erfolgte mit ei-
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Abbildung 5.28: Gemessenes CNR für zwei LTCC-Resonanzmarker abhängig vom
Flipwinkel α
ner TxRx Kopfspule, da aufgrund der geringeren Baugröße eine stärkere Erwärmung
zu erwarten ist. Zur Anregung wurde eine TSE-Sequenz mit den Parametern aus
Tabelle 5.13 verwendet. Diese besaß eine Akquisitionsdauer von TA “ 7 : 18 min.
Der lokale SAR-Wert betrug 81 % (Kopf). Der Ganzkörper-SAR-Wert wurde mit
0,2 W
kg
angegeben. Die Temperaturmessung erfolgte mithilfe des faseroptischen Tem-
peraturmessgerät FOTEMP4-16“ (Optocon AG, Dresden, Deutschland) und den
entsprechenden Temperatursonden. Dabei wurde je eine Sonde unmittelbar auf die
Resonanzmarker platziert. Eine weitere Sonde wurde in einer Entfernung von mehr
als 4 cm platziert und diente als Referenz. Die Messung wurde zweimal durchgeführt.
Das Ergebnis ist in Tabelle A.13 (Anhang, Seite 196) sowie in Abbildung A.5 (An-
hang, Seite 196) dargestellt. Daraus wird ersichtlich, dass beide Resonanzmarker zu
einer Erwärmung von weniger als 1 K geführt haben.
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5.2.6 Analyse
Die folgende Tabelle gibt einen Überblick über den Erfüllungsgrad der vordefinierten
Anforderungen anhand der durchgeführten Evaluation.
Tabelle 5.14: Szenario 2: Analyse des Erfüllungsgrades der Anforderungen aus Tabelle A.6 (Sei-
te 185)
Hauptmerkmal Ergebnisse Erfüllungsgrad
Stoff keine Suszeptibilitätsartefakte; Materialien erfüllen elek-
trische Eigenschaften
100 %
Energie Erwärmung ă 1 K 100 %
Signal hyperintense Signalveränderung, CNR ą 20 für α ď 30° 100 %
Geometrie Resonanzmarker auf Keramikzylinder konnte noch nicht
realisiert werden; Dickenzuwachs bei planaren Substraten




Güte Q ausreichend hoch; Resonanzfrequenz teilw. außer-
halb des vorgegebenen Bereiches; keine SMD-Bauteile not-
wendig; kein elektrischer Anschluss notwendig
75 %
Mechanik Scotch-Tape-Test bestanden 100 %
1 bei 2 mm Durchmesser eines Keramikzylinders entsprechen die vorgegeben 5 % genau 100 µm.
Der gemessene Durchmesserzuwachs betrug 45 µm, wodurch noch 55 µm für eine elektrische
Isolation blieben. Eine Isolation mit den in Szenario 1 verwendeten Mikroschrumpfschläuchen
würde nur 2ˆ 13 µm in Anspruch nehmen.
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5.3 Szenario 3: Visualisierung von Instrumenten
außerhalb des Patienten
5.3.1 Anwendungsszenario
Bei perkutanen Interventionen, wie Biopsien oder Ablationen wird zunächst eine
Punktionsnadel unter MR-Bildgebung an die entsprechende Stelle vorgeführt. Da
diese Nadeln selbst kein MR-Signal erzeugen, sind sie außerhalb des Patienten nicht
sichtbar. Eine Möglichkeit, die Position der Nadel zu ermitteln, ist das Tracken des
proximalen Endes, beispielsweise mittels optischer Marker [29]. Hierbei muss stets
eine direkte Sichtverbindung zwischen Marker und Kamera vorhanden sein. Eine
passive Methode zur Visualisierung der Instrumente außerhalb des Patienten stellen
hierbei Resonanzmarker dar. Dabei wird die Nadel mit einer Hülse ausgestattet, wel-
che anregbare Wasserstoffkerne (z. B. in Form einer Wasser-Kontrastmittellösung)
enthält [141, 142]. Wird diese Konstruktion durch mindestens zwei Resonanzmarker
erweitert, so kann eine automatische Schichtnachführung realisiert werden [36, 85].
5.3.2 Anforderungen an die Resonanzmarker
Gebrauch
Die Resonanzmarker stellen in diesem Szenario ein aktives, nicht-invasives Medi-
zinprodukt dar. Damit gehören sie der Medizinprodukteklasse I an (vgl. Regel 12
(Tabelle A.3)).
Die Orientierung des Instrumentes während der Intervention ist maßgeblich vom Ort
der Läsion und dem möglichen Zugangsweg abhängig. Hier soll die Annahme getrof-
fen werden, dass die Orientierung primär senkrecht zu ~B0 ist. Die Resonanzmarker
sollen für den MR-Scanner MAGNETOM Skyra 3T (f0 “ 123,26 MHz) ausgelegt
werden.
Stoff
Um eine Funktionserfüllung der Resonanzmarker zu gewährleisten, muss das Ma-
terial der Nadelhülse MR-kompatibel sein und darf keine Suszeptibilitätsartefakte
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verursachen. Hierfür eignen sich z. B. Kunststoffe oder Keramiken. Die Nadelhül-
se erzeugt selbst kein MR-Signal, weswegen sie mit Gadolinium-gedopten Wasser
gefüllt werden sollte. Dies sorgt für eine kürzere T1-Zeit. Alternativ kann für eine
Machbarkeitsanalyse auch eine Kupfersulfat-Lösung verwendet werden.
Der Resonanzmarker selbst muss analog zu den bereits vorgestellten Szenarien aus
elektrisch leitenden und isolierenden Materialien aufgebaut werden.
Energie
Die Anforderungen entsprechen denen aus Szenario 1 (siehe Seite 102).
Geometrie
Die Nadelhülse sollte so ausgelegt sein, dass sie für Nadeln mit einem Durchmesser
von 1 mm bis 2 mm genutzt werden kann. Um ein gutes Führen der Nadel zu ermög-
lichen, sollte die Hülse maximal 15 mm breit und 80 mm lang sein. Perspektivisch
soll die dafür genutzt werden, um eine automatische Schichtnachführung, wie sie in
[85] vorgestellt wurde, zu realisieren. Zwei Resonanzmarker ermöglichen dabei Be-
rechnung der Nadelorientierung. Deren Länge entlang der Nadelachse sollte 15 mm
nicht überschreiten.
Elektrik / Elektronik
Die Anforderungen entsprechen denen aus Szenario 1 (siehe Seite 104).
5.3.3 Design und Technologieauswahl
Abbildung 5.29 zeigt das Modell einer Nadelhülse mit zwei Resonanzmarkern. In-
nerhalb der Nadelhülse ist eine Kavität vorgesehen, welche mit einer signalgebenden
Flüssigkeit gefüllt werden kann. Aufgrund der Orientierung senkrecht zum ~B0-Feld
eignen sich Zylinderspulen in Kombination mit Zylinderkondensatoren oder selbstre-
sonante Swiss-Roll-Strukturen. Im Rahmen dieser Machbarkeitsanalyse soll die Rea-
lisierung von Swiss-Roll-Strukturen untersucht werden. Die vorgegebenen Maße der
Nadelhülse in Kombination mit der zu erzielenden Resonanzfrequenz von 123,26 MHz
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ermöglichen die Verwendung von Standard-Kupferfolien. Eine Miniaturisierung der











Abbildung 5.29: Modell der Nadelhülse mit zwei Resonanzmarkern
5.3.4 Realisierung
Mithilfe des Rapid-Prototypings wurde die Nadelhülse im 3D-Druckverfahren ge-
fertigt84. Auf diese wurde eine kaschierte Kupferfolie (35 µm Kupfer und 23 µm
Polyimid; CMC Klebetechnik GmbH, Frankenthal/Pfalz, Deutschland) spiralartig
aufgewickelt. Die Resonanzmarker wurden mit einem Klebefilm isoliert. Durch die
Öffnung wurde Wasser eingefüllt und anschließend mittels Heißkleber verschlossen.
Abbildung 5.30 zeigt die realisierte Nadelhülse auf einer 21 G-Karbonfasernadel85
(Radimed Gesellschaft für Medizintechnik mbH, Bochum, Deutschland).
Abbildung 5.30: 21 G-Karbonfasernadel mit realisierter Nadelhülse
84Die Fertigung der Nadelhülse erfolgte durch Herrn Gennady Sintotskiy (Forschungscampus
STIMULATE, Otto-von-Guericke Universität Magdeburg)
8521 G entsprechen 0,8 mm Außendurchmesser
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5.3.5 Evaluierung
Elektrische Charakterisierung
Die Resonanzmarker wurden mit der kontaktlosen Methode aus [116] elektrisch cha-
rakterisiert. Dabei wurde eine Messung mit und ohne Karbonfasernadel durchge-
führt. Tabelle 5.15 fasst die Ergebnisse beider Messungen zusammen. Es zeigt sich,
dass beide Resonanzmarker eine ähnliche Charakteristik aufweisen. Die Nadel wirkt
für den Schwingkreis als Last, wodurch sich die Güte verringert.
Tabelle 5.15: Elektrische Charakterisierung der Swiss-Roll-Resonanzmarker: gemessene Resonanz-
frequenz fres und Güte Q nach der kontaktlosen Methode aus [116]
Ohne Nadel Mit Nadel
Nr. fres rMHzs Q fres rMHzs Q
1 121,7 33,3 121,2 28,1
2 122,7 30,4 122,8 28,5
Funktionstest im MRT
In einem ersten Schritt wurde ein Funktionstest der mit Resonanzmarkern ausge-
statteten Nadelhülse durchgeführt. Dafür wurde die Nadel bis zur Hülse in ein Biop-
siephantom aus Kerzengel gesteckt. Die Signalakquise erfolgte mit der Bodyspule.
Zum Test wurde zunächst eine FLASH-Sequenz verwendet, wobei der Flipwinkel
schrittweise von 1° bis 90° variiert wurde.
Anschließend wurde die interventionelle BEAT_IRTTT-Sequenz [143, 144] genutzt,
um das Signalverhalten der Resonanzmarker bei einer Echtzeitaufnahme zu ana-
lysieren. Diese Sequenz bietet die Möglichkeit, zwischen GRE86 und TrueFISP87
zu wählen. Für beide Sequenztypen wurde der Flipwinkel ausgehend von 10° in
10°-Schritten erhöht. Bei der TrueFISP-Sequenz konnte aufgrund der SAR-Begren-
zung maximal 59° eingestellt werden. Die Signalakquise erfolgte in beiden Fällen
mit der 4-Kanal-Flexspule von Siemens sowie drei gegenüberliegenden Elementen
der in die Patientenliege integrierten Spine-Spule. Tabelle 5.16 fasst die Parameter
der getesteten Sequenzen zusammen.
86Gradientenecho
87Gradientenechosequenz im Steady-State [51]
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Tabelle 5.16: Funktionstest der Swiss-Roll-Resonanzmarker im MRT: Sequenzparameter
Nr. Sequenz-
typ
TE TR α sd Pixel (akquis.) FOV
rmss rmss r°s rmms “mm2‰ “mm2‰ Bemerkung
1 FLASH 2,5 350 1...90 3 0, 69 ˆ 0, 69 220ˆ 220 Orientierung der Spulenflächen
zum ~B0-Feld: = « 90°
2 GRE 3,8 1146 10...90 10 1, 88 ˆ 1, 88 300ˆ 300 BEAT_IRTTT-Sequenz
Orientierung der Spulenflächen
zum ~B0-Feld: = « 90°
TA “ 1,2 s*
3 TrueFISP 1,7 565 10...59 10 1, 88 ˆ 1, 88 300ˆ 300 BEAT_IRTTT-Sequenz
Orientierung der Spulenflächen
zum ~B0-Feld: = « 90°
TA “ 0,6 s*
4 TSE 11 3360 180 10 1, 60 ˆ 1, 60 256ˆ 256 Erhitzungstest nach ASTM
F2185 [60]
*Akquisitionsdauer pro Bild bei 10 wiederholten Aufnahmen
Abbildung 5.31 zeigt die MR-Schnittbilder der FLASH-Sequenz bei α “ 1°, α “ 8°
und α “ 90°. Die schmale Fensterung in den unteren Aufnahmen zeigt, dass die



























Abbildung 5.31: MR-Aufnahme der Nadelhülse mit Swiss-Roll-Markern: dargestellt
ist jeweils die MRT-Aufnahme der FLASH-Sequenz bei α “ 1° (a,d), α “ 8° (b,e)
und α “ 90° (c,f). Die untere Reihe zeigt die äquivalenten Schnittbilder bei schmaler
Fensterung. Es zeigt sich, dass die höchste Signalintensität jeweils im Bereich des
Resonanzmarkers ist.
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Aus diesen Aufnahmen wurde das flipwinkelabhängige Kontrast-zu-Rausch-Verhält-
nis CNR und der Kontrast K bestimmt. Die dafür verwendeten ROI sind in Ab-
bildung A.6 (Anhang, Seite 197) farblich markiert. In Abbildung 5.32 ist das CNR
dargestellt. Zwischen α “ 5° und α “ 15° erfüllen die Resonanzmarker die zuvor
definierten Anforderungen. Hierbei ist jedoch zu beachten, dass die Bilder aufgrund
der Signalakquise mit der Bodyspule ein stärkeres Rauschsignal aufweisen. In der
Folge sinkt das CNR.












Abbildung 5.32: Gemessenes CNR für beide Swiss-Roll-Resonanzmarker abhängig
vom Flipwinkel α
Aus diesem Grund wurde der rauschsignal-unabhängige Kontrast ermittelt. Das Er-
gebnis ist in Abbildung 5.33 dargestellt. Es zeigt sich, dass der Kontrast zwischen
Resonanzmarkern und Biopsiephantom bis ca. α “ 40° positiv ist.









Abbildung 5.33: Gemessener Kontrast K für beide Swiss-Roll-Resonanzmarker ab-
hängig vom Flipwinkel α
Bei Anregung mit niedrigem Flipwinkel wird im Bereich nur geringfügig Transver-
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salmagnetisierung aufgebaut. Dadurch ist das empfangene Signal in diesem Bereich
auch sehr gering. Die Flipwinkelverstärkung durch die Resonanzmarker sorgt für
eine stärkere Auslenkung der Magnetisierung. Für niedrige Flipwinkel kann daher
ein positiver Kontrast gemessen werden. Mit größeren Flipwinkeln steigt auch das
MR-Signal des Biopsiephantoms an, wodurch in der Folge der Kontrast zwischen
Resonanzmarker und Phantom sinkt.
Die Resonanzmarker zeigten bei Verwendung der echtzeitfähigen BEAT_IRTTT-
Sequenz (WIP88-Paket von Siemens AG Healthcare Sector, Erlangen, Deutschland)











Abbildung 5.34: MR-Aufnahme der Nadelhülse mit Swiss-Roll-Markern (interven-
tionelle BEAT_IRTTT-Sequenz) bei α “ 30°.
Der Resonanzmarker war bei ausgeschaltetem HF-Spoiler in allen Aufnahmen zu
sehen (vgl. Abb. 5.34(a)). Wurde der HF-Spoiler aktiviert, so kam es zu sogenannten
Ghost-Artefakten in Phasenkodierrichtung (vgl. Abb. 5.34(b)). Des Weiteren nahm
die Sichtbarkeit mit jeder Wiederholung ab (vgl. Abb. 5.34(b) bis 5.34(d)) . In
Abbildung 5.35 ist der Kontrast für die GRE- sowie TrueFISP-Sequenz abhängig
vom Flipwinkel dargestellt. Es zeigt sich, dass dieser in allen Anregungen positiv
war. Folglich sind diese Resonanzmarker sehr gut für diese interventionelle Sequenz
geeignet.
Zusätzlich zu den Sichtbarkeitstests wurde eine Erhitzungsmessung der Swiss-Roll-
Strukturen analog zur Untersuchung in Szenario 2 durchgeführt. Die Parameter
der TSE-Sequenz sind in Tabelle 5.16 zusammengefasst. Die Swiss-Roll-Struktu-
88Work-In-Progress (laufende Entwicklung)
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Abbildung 5.35: Gemessener Kontrast K für beide Swiss-Roll-Resonanzmarker ab-
hängig vom Flipwinkel α
ren wurden in dem Gel-Phantom platziert, wobei auf eine optimale Kopplung zum
~B1-Feld geachtet wurde. Die Temperatursensoren wurden jeweils im Zentrum der
Swiss-Roll-Strukturen platziert. Zusätzlich wurde mit einer Sonde in einer entfern-
ten Position eine Referenztemperatur gemessen. Tabelle A.14 (Anhang, Seite 198)
sowie Abbildung A.7 (Anhang, Seite 198) zeigen die Messergebnisse. Daraus wird
ersichtlich, dass sich die Swiss-Roll-Strukturen um weniger als 1 K erwärmt haben.
5.3.6 Analyse
Die folgende Tabelle gibt einen Überblick über den Erfüllungsgrad der vordefinierten
Anforderungen anhand der durchgeführten Evaluation.
Die vorgestellte Nadelhülse erfüllt die wesentlichen Anforderungen. Lediglich die
Verkürzung der effektiven Nadellänge sorgt für eine Einschränkung in der Handha-
bung, insbesondere in geschlossenen MR-Scannern. Abbildung 5.36 zeigt daher das
3D CAD89-Modell eines optimierten Designs. Die Resonanzmarkereinheit wurde in
zwei Teile separiert: in eine auf dem Nadelkopf fixierte Hülse mit einem Marker und
einen Tiefenstopper, welcher auf dem Trokar verschiebbar aufgebracht ist und eben-
falls über einen Resonanzmarker verfügt. Sowohl die Hülse als auch der Tiefenstop-
per verfügen über eine Kavität, welche mit einer signalgebenden Flüssigkeit gefüllt
wird. Während der Intervention besitzt der Tiefenstopper einen direkten Kontakt
zur Hautoberfläche. Wird die MR-Schicht direkt in Höhe der Einstichstelle gelegt, so
ist dieser Resonanzmarker stets im MR-Bild sichtbar. Die Orientierung der Schicht
89Computer-Aided Design (rechnerunterstütztes Konstruieren)
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Tabelle 5.17: Szenario 3: Analyse des Erfüllungsgrades der Anforderungen aus Tabelle A.7 (Sei-
te 187)
Hauptmerkmal Ergebnisse Erfüllungsgrad
Gebrauch Resonanzmarker zeigen bei der getesteten FLASH- sowie
BEAT_IRTTT-Sequenz eine Signalanhebung bei Orien-
tierung senkrecht zum ~B0-Feld
100 %
Stoff keine Suszeptibilitätsartefakte; Materialien erfüllen elek-
trische Eigenschaften
100 %
Energie Erwärmung ă 1 K 100 %
Signal hyperintense Signalveränderung; CNR ą 20 für α ď 15° 100 %
Geometrie Nadelhülse geeignet für Nadeldurchmesser bis 2 mm; De-





Güte Q ausreichend hoch; keine SMD-Bauteile notwendig;
kein elektrischer Anschluss notwendig
100 %
kann dann so eingestellt werden, dass auch der zweite Marker im MR-Bild erscheint

















Abbildung 5.36: Modell einer optimierten Nadelhülse zur Visualisierung von Instru-
menten außerhalb des Patienten: (a) 3D-CAD-Modell einer Punktionsnadel mit Na-
delhülse, (b) Schnittansicht, (c) Szenario eines Einsatzes am Patienten
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5.4 Szenario 4: Resonanzmarker als Landmarken
5.4.1 Anwendungsszenario
Mithilfe der MRT ist es möglich, Temperaturverteilungen im Körper zu erfassen.
Diese sogenannte Thermometrie ist besonders zur Überwachung von thermischen
Ablationsverfahren – z.B. HIFU90 – von Vorteil. Bei der HIFU wird das Gewebe
durch einen hochfokussierten Ultraschall bis zur Koagulationsnekrose erhitzt. Auf-
grund der durch Atmung bedingten Leberbewegung muss der Fokuspunkt stetig
nachgeführt werden. Die MRT-Bildgebung ermöglicht eine eindimensionale Erfas-
sung der Zwerchfellbewegung – und damit der Leberbewegung – unter Verwendung
eines sogenannten Navigators [125]. Ist eine zweidimensionale Messung der Leberbe-
wegung oder eine von der MRT-Bildgebung unabhängige Aufnahme erwünscht, kann
die Ultraschallbildgebung eingesetzt werden. Um eine Rückkopplung der mittels
MRT aufgenommenen Temperaturkarten auf die Ansteuerung des HIFU-Systems
zu ermöglichen, müssen die Koordinatensysteme der verschiedenen Systeme (MRT,
HIFU, Ultraschall) miteinander koregistriert werden. Hierbei kann eine Detektion
der Positionen von Ultraschalltransducer und HIFU-Transducer bildbasiert über die
Verwendung von Resonanzmarkern erfolgen91.
5.4.2 Anforderungen an die Resonanzmarker
Gebrauch
Die Resonanzmarker stellen in diesem Szenario ähnlich wie bei Nadelhälse ein ak-
tives, nicht-invasives Produkt dar und gehören damit zur Medizinprodukteklasse I
(vgl. Regel 12 (Tabelle A.3)).
Der Ultraschalltransducer kann während der Intervention je nach Anwendungsfall
beliebige Orientierungen annehmen. Um dessen Lage zu bestimmen, ist es erfor-
derlich, mindestens drei Marker in der aufgenommenen MR-Schicht darzustellen.
Folglich sollten mehrere Resonanzmarker in verschiedenen definierten Orientierun-
90Hochfokussierter Ultraschall
91Die Arbeiten zu diesem Anwendungsbeispiel erfolgten in Kooperation mit Herrn Dipl.-Phys.
Sven Rothlübbers (Fraunhofer MEVIS, Bremen). Dieser führte den Funktionstest mit dem
Ultraschallkopf im MRT durch.
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gen am Ultraschalltransducer fixiert werden. Die Resonanzmarker sollen für den
MR-Scanner MAGNETOM Skyra 3T (f0 “ 123,26 MHz) ausgelegt werden.
Stoff
Die Anforderungen entsprechen denen aus Szenario 3 (siehe Seite 135).
Energie
Die Anforderungen entsprechen denen aus Szenario 1 (siehe Seite 102).
Geometrie
Die Landmarken sollen an der Außenfläche des Ultraschallkopfes angebracht wer-
den. Um die Handhabung des Gerätes möglichst wenig zu beeinflussen, sollen die
Landmarken eine Länge von weniger als 20 mm und einen Durchmesser von weniger
als 15 mm aufweisen.
Elektrik / Elektronik
Die Anforderungen entsprechen denen aus Szenario 1 (siehe Seite 104).
5.4.3 Design und Technologieauswahl
Abbildung 5.37 zeigt das Modell einer Kavität mit einem Resonanzmarker. Diese
lässt sich mit einer signalgebenden Flüssigkeit füllen und wieder verschließen. Als
Resonanzmarker wurde analog zum vorhergehenden Szenario eine Swiss-Roll-Struk-
tur gewählt.
5.4.4 Realisierung
Für die Realisierung eines ersten Demonstrators wurden als Behältnis „Safe Lock
Tubes“ der Firma von Eppendorf AG (Hamburg, Deutschland) verwendet. Diese
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Abbildung 5.37: Modell einer Kavität mit einem Resonanzmarker
besitzen ein Fassungsvermögen von 0,5 ml bei einem Durchmesser von D “ 7,5 mm
und einer Höhe von ` “ 16 mm [145]. Der Vorteil dieser Behältnisse ist, dass diese
dicht und wiederverschließbar sind.
Die Swiss-Roll-Strukturen wurden mithilfe einer oxidierten Aluminiumfolie gefertigt.
Hierfür wurde eine 9 µm dünne Aluminiumfolie (NEOTÉN GmbH & Co. KG, Salz-
gitter, Deutschland) genutzt. Diese wurde in einen Rahmen gespannt und in einem
Acetonbad für ca. 60 sec gereinigt. Es folgte ein Beizprozess in 10 %-iger Natronlauge
für ebenfalls 60 sec. Die anodische Oxidation wurde in einem 10 %-igen Schwefelsäu-
rebad bei I “ 2 A für 3,5 min durchgeführt. Anschließend wurde die Folie gespült,
getrocknet und in trapezförmige Streifen zugeschnitten. Diese wurden spiralartig auf




Die elektrische Charakterisierung der Resonanzmarker erfolgte nach der kontakt-
losen Methode aus [116]. Dabei waren die Behältnisse mit Leitungswasser gefüllt.
Im Mittel betrug die Resonanzfrequenz fres “ p122,26˘ 2,14qMHz und die Güte
Q “ 78,2˘ 12,5 (vgl. Tabelle A.15 im Anhang, Seite 199).
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Funktionstest im MRT
Die gefertigten Resonanzmarker wurden in verschiedenen Orientierungen an dem Ul-
traschalltransducer (DiPhAS-System, Fraunhofer IBMT, St. Ingbert, Deutschland)
fixiert und im MRT MAGNETOM Skyra 3 T hinsichtlich ihrer Funktionsfähigkeit
getestet. Die Parameter des Tests sind in Tabelle 5.18 gelistet.
Tabelle 5.18: Funktionstest der Swiss-Roll-Resonanzmarker im MRT: Sequenzparameter
Nr. Sequenz-
typ
TE TR α sd Pixel (akquis.) FOV
rmss rmss r°s rmms “mm2‰ “mm2‰ Bemerkung
1 FLASH 2,5 350 1 3 0, 86 ˆ 0, 69 220ˆ 220 Test mit Ultraschalltransducer





Abbildung 5.38: Ultraschalltransducer mit Swiss-Roll-Markern (Photo© Sven Roth-
lübbers)
Bei α “ 1° waren drei der fünf Resonanzmarker sehr gut und einer gut sichtbar (vgl.
Abb. 5.39). Der fünfte Resonanzmarker zeigte keinen signalanhebenden Effekt.
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Abbildung 5.39: MR-Aufnahmen der Landmarken: dargestellt sind jeweils die glei-
chen Schichten für α “ 1° (a,b) und α “ 20° (c,d). In (a) und (c) ist ein Resonanz-
marker mit sehr guter Sichtbarkeit dargestellt. Aufnahmen (b) und (d) zeigen einen
Resonanzmarker mit guter Sichtbarkeit.
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5.4.6 Analyse
Die folgende Tabelle gibt einen Überblick über den Erfüllungsgrad der vordefinierten
Anforderungen anhand der durchgeführten Evaluation.
Tabelle 5.19: Szenario 4: Analyse des Erfüllungsgrades der Anforderungen aus Tabelle A.8 (Sei-
te 189)
Hauptmerkmal Ergebnisse Erfüllungsgrad
Gebrauch 4 Resonanzmarker zeigen bei der getesteten FLASH-
Sequenz eine Signalanhebung bei Orientierung senkrecht
zum ~B0-Feld
80 %
Stoff keine Suszeptibilitätsartefakte; Materialien erfüllen elek-
trische Eigenschaften
100 %
Energie Erwärmung ă 1 K 100 %
Signal 3 von 5 Markern zeigten sehr gute und ein Marker eine
gute Sichtbarkeit
70 %
Geometrie kürzere Variante würde Handhabbarkeit verbessern 50 %
Elektrik / Elek-
tronik
Güte Q ausreichend hoch; keine SMD-Bauteile notwendig;
kein elektrischer Anschluss notwendig
100 %
Aus Abbildung 5.38 (Seite 147) ist ersichtlich, dass die derzeit verwendeten Behält-
nisse aufgrund ihrer Länge die Handhabbarkeit des Ultraschalltransducers einschrän-
ken. Zudem weisen die aufgerollten Swiss-Roll-Strukturen eine präferierte Orientie-
rung senkrecht zum ~B0-Feld auf. Wird der US-Transducer in verschiedenen Orientie-
rungen verwendet, so schwankt die Signalverstärkung der Resonanzmarker aufgrund
der unterschiedlichen Kopplung zum ~B1-Feld. Resonanzmarker, welche nahezu par-
allel zum statischen Magnetfeld orientiert sind, erzeugen so keine Signalanhebung.
Dies kann eine automatische bildbasierte Bestimmung der Transducerposition er-
schweren. In [90] wurde ein Katheter mit zwei drahtgewickelten Resonanzmarkern
ausgestattet, welche orthogonal zueinander orientiert waren. Um die damit einherge-
hende Orientierungsunabhängigkeit auch im Fall der Landmarken zu gewährleisten,
könnten die Swiss-Roll-Strukturen orthogonal zueinander auf einen würfelförmigen
Grundkörper gewickelt werden (vgl. Abb. 5.40). Hierbei müssen jedoch noch die
Wechselwirkungen zwischen beiden Strukturen untersucht werden. Da die Indukti-
onsflächen senkrecht zueinander stehen, sind beide Marker weitestgehend induktiv
entkoppelt. Eine Beeinflussung ist hier lediglich durch die Streufelder zu erwarten.
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Abbildung 5.40: Modell eines würfelförmigen Behältnisses mit zwei Resonanzmar-
kern
Für den Fall, dass der Würfel so orientiert ist, dass nur ein Swiss-Roll-Marker an-
geregt wird, induziert dessen Magnetfeld jedoch Wirbelströme in die Metallfolie
des zweiten Markers. Diese erzeugen wiederum ein Magnetfeld, welches den ersten
Marker beeinflusst. Ist der Würfel derart im Magnetfeld positioniert, dass beide
Marker angeregt werden, koppeln diese kapazitiv und sorgen somit für eine gegen-
seitige Beeinflussung. Um die Auswirkungen auf die Funktionserfüllung in beiden




In den folgenden Abschnitten werden die Ergebnisse der Dissertation diskutiert.
Hierbei wird insbesondere auf die Analyse des Einflusses des Resonanzmarkers auf
die Magnetisierung, die theoretischen Betrachtungen der Swiss-Roll-Struktur, den
Designprozess sowie auf die in den vier Szenarien realisierten Resonanzmarker ein-
gegangen.
6.1 Analyse des Einflusses von Resonanzmarkern
auf die Magnetisierung im Gewebe
Das Verstärkungsverhalten von Resonanzmarkern im MRT wurde bisher maßgeblich
mittels elektromagnetischer Feldsimulationen analysiert, beispielsweise in [108, 146].
Bestimmte Effekte, wie z. B. die flipwinkelabhängige Signalverstärkung der Reso-
nanzmarker, erfordern jedoch eine Betrachtung des Einflusses auf die Magnetisie-
rung. Aus diesem Grund wurde mittels MATLAB® 2014a die durch den Reso-
nanzmarker veränderte Magnetisierung auf Basis der Bloch-Gleichungen berech-
net. Hierdurch konnten wichtige Erkenntnisse bei der Dimensionierung des Reso-
nanzmarkers hinsichtlich der erforderlichen Güte Q und der maximalen Resonanz-
frequenzabweichung gewonnen werden. Dabei wurde gezeigt, dass, entgegen zur
gängigen Meinung, eine hohe Güte nicht zwingend von Vorteil ist. Resonanzmar-
ker mit geringeren Güten sorgen zwar für eine geringere Signalverstärkung, sind
jedoch auch unempfindlicher gegenüber fertigungs- oder umgebungsbedingten Ver-
stimmungen der Resonanz. Zudem führen solche Resonanzmarker zu geringeren lo-
kalen SAR-Anstiegen.
Zur weiteren sequenz- und gewebespezifischen Analyse sollen zukünftig MRT-Si-
mulatoren, wie SIMRI [147], Jemris [148] oder ODIN [149] eingebunden werden.
Mithilfe dieser Tools können 3D-Simulationen durchgeführt werden, wobei sowohl
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Feldstärkeinhomogenitäten als auch die chemische Verschiebung berücksichtigt wer-
den. Damit kann der Verstärkungseffekt des Resonanzmarkers abhängig von dessen
elektrischen Eigenschaften, dessen Magnetfeldcharakteristik sowie dessen Orientie-
rung im Raum simuliert und optimiert werden. Darüber hinaus ist die Sichtbarkeit
des Resonanzmarkers wesentlich abhängig von den Sequenzeinstellungen, welche mit
solchen Simulatoren variiert und optimiert werden können. Ebenso ermöglicht dies
eine simulationsbasierte Evaluation von Artefakten, welche durch den Resonanzmar-
ker erzeugt werden.
6.2 Theoretische Betrachtung einer realen
Swiss-Roll-Struktur
Im Fall der selbstresonanten Strukturen wurde im Rahmen der Dissertation die
Swiss-Roll-Struktur betrachtet, welche 1999 durch Pendry et al. im Kontext mit
sogenannten Metamaterialien eingeführt wurden. In der hierzu veröffentlichten Pu-
blikation [79] wurde zudem eine Formel zur Berechnung der Resonanzfrequenz ab-
hängig von den geometrischen Parametern der Struktur angegeben. Dabei wurde
von einer idealisierten Swiss-Roll-Struktur mit einer unendlichen Ausdehnung in
Längsrichtung (H Ñ 8), einer unendlich dünnen PEC92-Lage (del Ñ 0) und einer
Isolationslage mit εr “ 1 (Vakuum) ausgegangen. Für reale Konfigurationen ist diese
Formel daher nicht nutzbar. Bei folienbasierten Konstruktionen werden beispielswei-
se oxidierte Aluminiumfolien mit Schichtdicken im unteren µm-Bereich (Aluminium)
bzw. oberen nm-Bereich (Aluminiumoxid) eingesetzt. Für die Bestimmung der Re-
sonanzfrequenz solcher Konstruktionen sind elektromagnetische Feldsimulationen –
wie z. B. ANSYS HFSS™ – nicht geeignet, da aufgrund der kleinen Ortsschritte und
den damit einhergehenden kleinen Zeitschritten ein sehr hoher Speicherplatzbedarf
notwendig ist. Kurter et al. zeigen die Fertigung und Simulation von zweidimensio-
nalen Swiss-Roll-Strukturen, welche mittels eines Sputterprozesses auf einem Quarz-
substrat hergestellt wurden [81]. Aufgrund der einfachen Geometrie konnte hierfür
ein sinnvolles Simulationsergebnis mittels ANSYS HFSS™ erzielt werden. Eine Über-
tragung des Simulations-Setups auf eine dreidimensionale Struktur war nur für dicke
Folienlagen (100 µm Schichtdicke je Lage) erfolgreich. Um dennoch eine Berechnung
der Resonanzfrequenz zu ermöglichen, wurde eine Berechnungsmethode hergeleitet,
92Perfect Electric Conducting (perfekt elektrisch leitend)
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wobei Induktivität und Kapazität aufgrund der Annahme einer quasistationären
Problematik getrennt betrachtet werden konnten. Es erfolgte eine Verifizierung an-
hand der in [79] vorgegebenen idealisierten Struktur. Dabei war für H Ñ 8 eine sehr
gute Übereinstimmung beider Berechnungsmethoden zu verzeichnen. Mit der vorge-
stellten Berechnungsmethode ist es damit erstmals möglich, die Resonanzfrequenz
von selbstresonanten Swiss-Roll-Strukturen mit realen Geometrie- und Materialpa-
rametern schnell und effektiv zu berechnen. Die Berechnungen zeigten zudem, dass
für geringere Höhen, d. h. H ă 10 mm, die Lösungsformel von Pendry et al. sehr
ungenau ist und zu signifikanten Abweichungen führt (vgl. Abb. 3.24, S. 67).
Bei der Dimensionierung von selbstresonanten Strukturen gibt es jedoch generell
zwei wesentliche Probleme. Zum einen bewirkt eine Variation der Geometrie zu-
gleich eine Änderung der Induktivität und Kapazität. Zum anderen ist ein Problem
in den elektrischen Eigenschaften der Isolationsmaterialien zu sehen. Häufig weisen
diese eine z. T. stark frequenzabhängige Permittivität auf. Beide Aspekte sorgen
dafür, dass eine inverse Vorgehensweise, d. h. die Berechnung der optimalen Geo-
metrie- und Materialparamter unter Vorgabe der Resonanzfrequenz, nicht möglich
ist. Zukünftig sollen daher Optimierungsalgorithmen entwickelt werden, welche die
Resonanzfrequenz einer vorgegebenen Struktur nicht direkt, sondern iterativ bestim-
men. Zur initialen Berechnung kann ein Startwert der Permittivität der Isolations-
schicht bei einer bestimmten Frequenz gewählt werden. In den weiteren Iterationen
wird die Permittivität für die zuletzt berechnete Resonanzfrequenz eingesetzt. Als
Abbruchkriterium kann eine maximale Änderung der von Iteration zu Iteration be-
rechneten Resonanzfrequenz definiert werden. Sind die Abweichungen der berech-
neten zur erwünschten Resonanzfrequenz zu stark, müssen die Geometrie- und /
oder Materialparameter entsprechend angepasst und eine iterative Berechnung von
neuem durchgeführt werden. Hierfür können Vorinformationen – beispielsweise die
Tendenz Resonanzfrequenzänderung bei der Variation eines Parameters – genutzt
werden (vgl. durchgeführte Untersuchungen in Abschnitt 3.3.2, ab Seite 66).
6.3 Designprozess von Resonanzmarkern
In der Literatur sind eine Vielzahl von Realisierungen von Resonanzmarkern mit-
tels Drahtwickeltechnik zu finden. Der in der Dissertation entwickelte dedizierte
Designprozess ermöglicht dabei zukünftig eine gezieltere und anwendungsorientierte
Auslegung der Resonanzmarker abhängig vom klinischen Szenario. Der Designpro-
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zess von Resonanzmarkern wurde in eine Planungs-, Realisierungs-, Evaluations-
und Analysephase gegliedert. Für die Planungsphase wurden zahlreiche designspe-
zifische Anforderungen aufgelistet und diskutiert. Mithilfe beschriebenen Anforde-
rungen kann dabei das für den Einsatz optimale Spulen- und Kondensatordesign
ermittelt werden. Daraus kann wiederum die Fertigungstechnologie abgeleitet wer-
den, welche in dem jeweiligen Fall am besten geeignet ist.
Da der Designprozess sich zunächst auf einen forschungsbezogenen Einsatz bezieht,
wurden ökonomische Aspekte jedoch nicht einbezogen. Diese umfassen unter ande-
rem die Anzahl an Prozessschritten sowie die notwendigen Prozessmittel zur Fer-
tigung des Resonanzmarkers. Die Komplexität der Fertigungsverfahren korreliert
auch mit den Herstellungskosten. Für eine industrielle Fertigung kann zudem die
Einbindung der Resonanzmarkerfertigung direkt in die Prozessstrecke der Instru-
mentenfertigung eine hohe Relevanz beigemessen werden.
Weiterhin wurden Anforderungen ausgeklammert, welche sich aus der Lagerung der
Instrumente ergeben. Dies betrifft vor allem die Langzeitstabilität der elektrischen
und mechanischen Eigenschaften der Resonanzmarker. Ebenso müssen Anforderun-
gen, welche das Trackingverfahren an die Resonanzmarker stellt, bei der Konzep-
terarbeitung berücksichtigt werden. Eine wesentliche Anforderung ist hierbei in der
Signalstabilität der Resonanzmarker bei kontinuierlicher Aufnahme von interventio-
nellen MR-Bildern zu sehen. Beispielsweise wurden bei den Resonanzmarkern der
Nadelhülse eine Signalabnahme bei Verwendung einer MR-Sequenz mit HF-Spoiler
beobachtet (vgl. Abb. 5.34, Seite 141).
Die Erläuterungen zur Evaluationsphase umfassten verschiedene Teststrategien zur
Charakterisierung der gefertigten Resonanzmarker. Der wesentliche Vorteil einer ein-
heitlichen Teststrategie ist in der Vergleichbarkeit verschiedener Resonanzmarkerrea-
lisierungen zu sehen. Die in der Literatur beschriebenen Resonanzmarker wurden
zumeist nur elektrisch charakterisiert – wobei das genaue Messverfahren oft nicht
beschrieben war – und anschließend im MRT hinsichtlich ihrer Funktionserfüllung
evaluiert. Die Testbedingungen, wie verwendete MR-Sequenz und MR-Sende- und
-Empfangsspule sowie die elektrische Eigenschaften der Umgebung, variierten dabei
stark. Zudem erfolgte keine einheitliche Auswertung der Testergebnisse. Ein quali-
tativ und quantitativ vergleichbares Messergebnis kann alternativ mithilfe der be-
schrieben Methode zur Aufnahme einer B1-Map gewonnen werden. Hierbei sollte ein
Testmedium mit angepassten elektrischen Parametern sowie einem definierten Rela-
xationsverhalten verwendet werden Zur Herstellung eines geeigneten Phantoms kann
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die gewünschte elektrische Leitfähigkeit mit Kochsatz eingestellt werden [60, 150].
Die dielektrischen Eigenschaften lassen sich durch Zugabe von Öl beeinflussen [151].
Für den Funktionstest im MRT ist es ebenso erforderlich ein Phantom mit den T1-
und T2-Relaxationszeiten des entsprechenden Gewebes zu verwenden. Yoshimura et
al. beschreiben die Herstellung eines Phantoms mit einstellbaren Relaxationszeiten
für 1,5 T [152].
Der dargestellte Designprozess lässt erstmals eine strukturierte Vorgehensweise bei
einer mikrosystemtechnischen Realisierung von Resonanzmarkern zu. Darüber hin-
aus kann dieser auch auf andere Gebiete übertragen werden, wie beispielsweise
die Fertigung miniaturisierter MR-Empfangsspulen [153] oder steuerbarer Kathe-
ter [154].
6.4 Konstruktiv-technologische Auslegung,
Realisierung und Evaluierung von
Resonanzmarkern
6.4.1 Visualisierung von flexiblen Instrumenten innerhalb
des Patienten
Für die semi-aktive Visualisierung von Kathetern im MR-Bild sind in der Literatur
häufig Konzepte aus drahtgewickelten Spulen, welche mit einem SMD-Kondensator
abgestimmt werden, zu finden [39, 40, 90, 91, 155]. Der beschriebene Aufbau eig-
net sich allerdings nicht für den Einsatz im Patienten. Eine Realisierung von Reso-
nanzmarkern mittels der Dünnschichtflextechnik wurde daher durch Ellersiek et al.
gezeigt [107, 108]. Der getestete Demonstrator zeigte eine gute Funktionserfüllung,
jedoch ermöglicht der folienbasierte Aufbau keine Realisierung von Zylinderspulen,
wie sie für einige Interventionen erforderlich sind. Zudem ist ein weiterer Fertigungs-
schritt zum Aufbringen der Folie auf den Katheter notwendig.
Zur Fertigung von Zylinderspulen und -kondensatoren eignet sich die Aerosol-De-
positionstechnologie mit anschließender stromloser Metallisierung, bei der die Lei-
terstruktur direkt auf den Katheter in einem additiven Prozess aufgebaut werden
kann. Eine Einbettung der Leiterstrukturen direkt in die polymere Instrumenten-
wandung lässt sich hingegen mittels des Heißprägeverfahrens realisieren. Um die
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Eignung beider Fertigungsverfahren zu analysieren, wurden zwei Varianten von Re-
sonanzmarkern in diesem Szenario realisiert.
Die Realisierung der Zylinderspule auf einem 6 F-Polymerkatheter mittels Aerosol-
Depositionstechnologie wurde bereits in [95, 156] demonstriert. Dieses Konzept wur-
de nun um die Integration eines Zylinderkondensators erweitert. Die realisierten
Testobjekte zeigten sehr gute Ergebnisse bei der Evaluierung der elektrischen, sowie
mechanischen Eigenschaften und ermöglichten einen erfolgreichen Funktionsnach-
weis im MRT. Die Dimensionierung der Zylinderspule konnte dabei mit der Software
FastHenry erfolgen. Eine Vorabberechnung des Zylinderkondensators war hingegen
nicht möglich, da einerseits die Permittivität des verwendeten Mikroschrumpfschlau-
ches bei der Larmorfrequenz des 3 T MRTs und andererseits die Wandstärke des
Mikroschrumpfschlauches im geschrumpften Zustand nicht bekannt waren. Die fre-
quenzabhängige Permittivität kann jedoch in zukünftigen Untersuchungen experi-
mentell durch Messung in einem Kondensator, einem Resonator, einer Koaxialleitung
oder im Freiraum bestimmt werden [157]. Die Wandstärke lässt sich messtechnisch
mit einem Laserprofilometer ermitteln.
Darüber hinaus ist eine Optimierung des Fertigungsprozesses erforderlich, um repro-
duzierbare Ergebnisse zu erhalten. Beim Auftragen der katalytischen Nanotinte kam
es nach längerem Drucken zum Verstopfen der Düse und damit zu ungleichmäßigen
Druckergebnissen, welche sich direkt auf den nachfolgenden Metallisierungsprozess
auswirkten. Besonderen Einfluss besitzt darüber hinaus die Zusammensetzung des
Kupferbades für die stromlose Metallisierung. Wurde dieses mehrfach verwendet, so
kam es zu einer ungleichmäßigen Metallisierung und Flockenbildung.
Die zuvor definierten Anforderungen wurden von den mittels Aerosol-Depositions-
technologie gefertigten Resonanzmarker sehr gut erfüllt. Lediglich die maximal zu-
lässige Länge des Resonanzmarkers wurde minimal überschritten. Da jedoch die
Kondensatorelektrode zur Frequenzabstimmung gekürzt werden musste, kann dies
in einem überarbeiteten Design berücksichtigt werden. Darüber hinaus besteht die
Möglichkeit, den Kondensator durch Verwendung von
(a) Mikroschrumpfschläuchen mit dünnerer Wandstärke oder
(b) Lacken mit höherer Permittivität
weiter zu miniaturisieren.
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Des Weiteren wurden Leiterschleifen mittels der Heißprägetechnologie direkt in die
Katheterwandung eingebracht. Im Vergleich zu dem folienbasierten Verfahren von
Ellersiek et al. [108] zeichnet sich der Herstellungsprozess durch eine einfachere
Fertigung, einer geringeren Anzahl an Prozessschritten aus und eignet sich somit
potentiell für eine Massenfertigung. Die gefertigten Testobjekte zeigten jedoch fer-
tigungsbedingte Defizite bei der geometrischen Charakterisierung. Durch den Heiß-
prägeprozess kam es zu Materialverdrängungen und in der Folge zu Verformungen
des Katheters, welche zukünftig durch eine Verringerung der Prägekraft vermindert
werden können. Um trotzdem eine ausreichend hohe Haftfestigkeit der Metallfolie
auf dem Polymer zu gewährleisten, sollten Folien mit einer einseitigen aufgerauten
Oberfläche verwendet werden.
Im aktuellen Design musste die Abstimmung auf die Resonanzfrequenz durch die
Verwendung von SMD-Kondensatoren erfolgen. Dadurch wurden zum einen un-
erwünschte Suszeptibilitätsartefakte erzeugt. Zum anderen verursachte dies einen
punktuell starken Durchmesserzuwachs und in der Folge einen schlechten geometri-
schen Formfaktor. Ein Einführen in die dafür vorgesehene Katheterschleuse wäre
somit nicht möglich. Aus diesem Grund ist die Entwicklung geeigneter Fertigungs-
prozesse erforderlich, welche
(a) eine Einbettung des SMD-Kondensators in die Instrumentenwandung oder
(b) eine Realisierung eines Plattenkondensators durch Verwendung mehrlagiger
Folien
ermöglichen.
6.4.2 Visualisierung von rigiden Instrumenten innerhalb des
Patienten
Die Durchführung von Knochenbiopsien unter MR-Bildgebung erfordert die Verwen-
dung von scharfen, rigiden und gleichzeitig MR-kompatiblen Bohrern. Boese et al.
entwickelten daher einen keramischen Knochenbohrer, welcher diese Anforderungen
erfüllt [137]. Innerhalb des Knochens ist dieser jedoch nur unzureichend sichtbar
[136]. Zur Visualisierung dieser Bohrer können daher Resonanzmarker eine mögliche
Lösung darstellen. Für die Fertigung solcher Strukturen direkt auf einem kerami-
schen Substrat erweist sich die Dickschichthybridtechnik als sehr vorteilhaft [102].
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Im Rahmen einer Machbarkeitsanalyse wurde daher erstmals die LTCC-Technologie
zur Realisierung von Resonanzmarkern auf planaren Substraten angewandt. Folgen-
de wesentliche Vorteile konnten dabei identifiziert werden:
• Integration des Kondensators
• einfacher Fertigungsprozess bzw. geringe Anzahl an Fertigungsschritten
• geringer Schichtzuwachs (ă 45 µm)
• sehr gute Schichthaftung
• MR-kompatible Materialien
• keine messbare Erwärmung
Um die notwendige Resonanzfrequenz zu erzielen, wurde in allen Fällen ein Platten-
kondensator mit quadratischer Grundfläche realisiert. Die LTCC-Technologie bietet
zudem die Möglichkeit, die Kondensatormaße weiter zu verringern, indem mehrla-
gige Strukturen (Mehrschichtkondensator) aufgebaut oder hochpermittive Pasten
eingesetzt werden [158].
Die Ergebnisse aus der Machbarkeitsanalyse können dafür genutzt werden, Reso-
nanzmarker auf zylindrischen Substraten zu fertigen. Hier stehen zwei Möglichkei-
ten zur Auswahl: zum einen kann die grüne Glaskeramik in der LTCC-Technologie
mittels Siebdruck- oder Schablonendruckverfahren beschichtet, anschließend zu ei-
ner zylindrischen Form gerollt und gesintert werden [159]. Zum anderen kann die
klassische Dickschichttechnik eingesetzt werden, bei der der Pastendruck auf einem
bereits gebrannten zylindrischen Keramiksubstrat erfolgt. Hierbei werden die Pas-
ten beispielsweise über den Siebdruck [160] oder den Tampondruck auf das Substrat
aufgebracht [161].
6.4.3 Visualisierung von Instrumenten außerhalb des
Patienten
Instrumente wie Punktionsnadeln erzeugen selbst kein MR-Signal und sind daher
außerhalb des Patienten im MR-Bild nicht sichtbar. Eine mögliche Lösung dafür
ist in der Verwendung einer zusätzlichen MR-sichtbaren Nadelhülse zu sehen. Eine
mit MR-positivem Kontrastmittel gefüllte Nadelhülse ohne Resonanzmarker wur-
de bereits in [141, 142] beschrieben. Darauf aufbauend haben Neumann et al. ein
Trackingverfahren für eine Nadelhülse mit zwei zusätzlichen Resonanzmarkern ent-
wickelt [85]. Hierfür wurde ein Spritzenkörper mit Kontrastmittel gefüllt. An beiden
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Enden wurden flüssigkeitsgefüllte Behälter, welche mit einem drahtgewickeltem Re-
sonanzmarker ausgestattet waren, fixiert. Mithilfe dieser Konstruktion wurde ein
robustes Tracking mit automatischer Schichtnachführung in einem geschlossenen
MRT demonstriert; jedoch wies der Aufbau zwei wesentliche Nachteile auf:
(a) Die Konstruktion besaß eine Gesamtlänge von 130 mm und einen Durchmesser
von 35 mm. Wird zusätzlich von einer 150 mm langen Punktionsnadel ausge-
gangen, so ist eine Durchführung der Intervention im geschlossenen wide-bore
MRT bei einem durchschnittlich gebauten Patienten als schwierig anzusehen.
(b) Bei der vorgestellten Konstruktion ist eine Fixierung einer Standard-Punkti-
onsnadel nicht möglich.
Ausgehend von den Arbeiten von Neumann et al. wurde ein weiterentwickeltes Kon-
zept einer Nadelhülse mit zwei selbstresonanten Swiss-Roll-Strukturen abgeleitet.
Die hier vorgestellte Nadelhülse besitzt eine zentrale Bohrung durch die z. B. ei-
ne Nadel eingeführt werden kann. Je nach Außendurchmesser der Nadel kann ein
entsprechender Bohrungsdurchmesser vorgesehen werden. Eine Entfernung des Man-
drins – bspw. zum Einführen einer Biopsienadel – ist bei dem Design problemlos mög-
lich. Darüber hinaus beträgt die Gesamtlänge der beschriebenen Nadelhülse 50 mm.
Damit eignet sich diese besser für einen Einsatz im geschlossenen MRT. Dennoch
sorgt das aktuelle Design für eine Verkürzung der effektiven Nadellänge. Folglich
muss eine längere Nadel gewählt werden, um das Zielgebiet im Patienten zu errei-
chen. Aufgrund der limitierten Platzverhältnisse – insbesondere im geschlossenen
wide-bore MRT – ist dies nicht immer ohne Weiteres möglich. Um dies zu umge-
hen, wurde ein optimiertes Design mit zwei separierten Resonanzmarkereinheiten
vorgeschlagen (vgl. Abb. 5.36, S. 143).
Des Weiteren ist zu beachten, dass die Genauigkeit der Lokalisierung zum Tracken
der Resonanzmarker am Rand des FOV abnimmt aufgrund von Geometrieverzer-
rungen im MR-Schnittbild, welche durch Feldstärkeinhomogenitäten bedingt sind.
Diese Abweichungen sind jedoch unabhängig von der Bauart der Resonanzmarker
und treten auch bei aktiven MR-basierten Trackingmethoden auf.
Die Verwendung von Swiss-Roll-Strukturen als Resonanzmarker hat sich bei den
Tests als vorteilhaft erwiesen. Deren Fertigung zeichnet sich durch einen einfachen
und kostengünstigen Herstellungsprozess aus. Hierbei ist jedoch zu beachten, dass
die erzielbare Resonanzfrequenz stark vom Wickelprozess selbst abhängt. Abhängig
von der Zugspannung beim Wickelprozess stellen sich Resonanzfrequenzen mit Va-
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riationen im MHz-Bereich ein. Eine Möglichkeit zur Abstimmung der Resonanz wird
im Patent US 2009/0153275 A1 [162] durch Lee et al. vorgestellt. Hierbei wird zwi-
schen der inneren und äußeren elektrisch leitenden Lage ein variabler Kondensator
bzw. eine variable Spule geschaltet. Die Einstellung beider diskreter Bauelemente
kann hierbei elektrisch über eine Spannungssteuerung oder mechanisch erfolgen. Die
Verwendung von zusätzlichen Bauteilen würde jedoch die Komplexität der Struktur
erhöhen. Zudem ist die Fertigung aufwändiger und eine spannungsgesteuerte Ab-
stimmung der Elemente erfordert die Verwendung von langen elektrischen Leitern,
welche sich in der MRT-Umgebung erhitzen könnten. Diese Maßnahmen würden
daher die Vorteilen der einfachen selbstresonanten Swiss-Roll-Struktur zur semi-ak-
tiven Instrumentenvisualisierung zunichte machen. Für einen kommerziellen Einsatz
von Swiss-Roll-Strukturen ist es somit erforderlich, den Aufwickelprozess reprodu-
zierbar zu gestalten, um die erwünschte Resonanzfrequenz zu erzielen. Hierfür könn-
ten spezielle Spulenwickelautomaten, welche die Folie mit einer definierten Zugkraft
wickeln, zum Einsatz kommen.
Die Swiss-Roll-Marker auf der Nadelhülse wurden im Funktionstest mit einer inter-
ventionellen MR-Sequenz getestet. Dabei wurden bei MR-Sequenzen mit HF-Spoiler
Ghostartefakte in Phasenkodierrichtung beobachtet. Bei sehr schnellen Sequenzen
ist die Transversalmagnetisierung nach einem TR noch nicht vollständig dephasiert.
Das Spoiling dient dazu, die vorhandene Quermagnetisierung zu zerstören, damit
diese nicht mit dem nächsten HF-Puls angeregt wird. Beim HF-Spoiling wird die
Phase des Anregepulses für jede k-Raumzeile nach einem vordefinierten Schema
variiert [49]. Ghostartefakte entstehen dabei durch Diskontinuitäten in Phasenko-
dierung. Neben einer periodischen Bewegung des Objektes sind auch Schwankungen
von dessen Signalintensität, konstante Phasenverschiebung, sowie Fehlregistrierun-
gen im k-Raum Ursache solcher Artefakte [163]. Die durch den HF-Spoiler variie-
rende Phase wird durch den Resonanzmarker ortsabhängig verschoben, wodurch es
in der Folge zu konstruktiven und destruktiven Signalveränderungen kommen kann
(vgl. Abb. 3.9 und Abb. 3.10, Seite 47f.). Bei Resonanzmarkern mit geringer Güte
sind konstruktive und destruktive Überlagerungen räumlich sehr begrenzt, nehmen
jedoch mit zunehmender Güte ebenfalls zu. Darüber hinaus beeinflusst die Verstim-
mung der Resonanzmarker die Phasenlage. Bei einem perfekt abgestimmten Reso-
nanzmarker beträgt die Phasenverschiebung zum anregenden ~B1`-Feld im Inneren
90°. Für fres ă f0 zeigt sich ein induktives Verhalten mit ϕges “ 180°, wohingegen
Resonanzmarker mit fres ą f0 zu einem kapazitiven Verhalten mit ϕges “ 0° führen.
Wenn die Phasenänderung je aufgenommener k-Raumzeile variieren, entstehen die
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beobachteten Ghostartefakte. Diese beschriebenen Phasenänderungen sind jedoch
konstant relativ zum anregenden ~B1`-Feld. Eine mögliche Erklärung dafür könnten
minimale Bewegungen des Resonanzmarkers aufgrund von Vibrationen des Patien-
tentisches durch das Schalten der Gradienten sein. In weiteren Experimenten mit
Swiss-Roll-Resonanzmarkern geringerer Güte zeigten sich keine sichtbaren Ghostar-
tefakte bei Verwendung der Beat_IRTTT-Sequenz (Siemens AG, Healthcare Sec-
tor, Erlangen, Deutschland) mit den gleichen Parametern. Grund könnte hier die
beschriebene räumlich begrenzte Variation der Phase sein. Zur genauen Analyse des
Effektes sind daher weiterführende theoretische Betrachtungen, MR-Simulationen
und experimentelle Untersuchungen erforderlich. In der Konsequenz sollten diese
eine genaue Abschätzung der Auswirkung der Feldcharakteristik sowie der elektri-
schen Eigenschaften des Resonanzmarkers (fres und Q) auf die Bildqualität abhängig
von der gewählten MR-Sequenz ermöglichen.
Bei der Verwendung einer solchen Nadelhülse ist zudem darauf zu achten, dass das
Suszeptibilitätsartefakt der verwendeten Punktionsnadel einen kleineren Durchmes-
ser aufweisen muss als der Bereich der Signalverstärkung durch den Resonanzmarker.
In dem Funktionstest wurde eine 21 G-Karbonfasernadel mit Nitinol-Mandrin ver-
wendet, welche auch bei 3 T nur ein geringfügiges Artefakt erzeugt. Standardmäßig
verwendete Punktionsnadeln aus einer Titanlegierung erzeugen ein Artefakt, welches
um ein Vielfaches größer als deren Durchmesser ist. Ebenfalls ist zu erwarten, dass
hierbei der Effekt der Resonanzfrequenzverschiebung und der Güteverringerung grö-
ßer ist. Hier ist noch eine Evaluation hinsichtlich der verwendeten Materialien und
Nadeldurchmesser erforderlich.
Zudem ergaben die Untersuchungen im MRT, dass sich die Swiss-Roll-Strukturen
nicht erhitzen. Die Erwärmung im Gewebe ist proportional zum lokalen SAR-Wert,
welcher sich mit









berechnet [59]. Die elektrischen Felder entstehen einerseits durch Induktion des anre-
genden B1-Feldes im Gewebe und andererseits durch den Verschiebungsstrom durch
den Kondensator des Resonanzmarkers. Lokale Maxima des elektrischen Feldes ha-
ben somit eine Temperaturerhöhung im Gewebe zur Folge. Bei drahtgewickelten
Resonanzmarkern, welche mit SMD-Kondensatoren abgestimmt waren, wurde dies
bereits beobachtet [87, 164]. Aufgrund der konzentrierten Kondensatorelemente ent-
steht in dieser Konfiguration ein lokales ~E-Feldmaximum. Bei den Swiss-Roll-Struk-
turen ist die Kapazität hingegen entlang der Wickelfläche verteilt, wodurch sich das
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elektrische Feld in der Folge ebenfalls verteilt. Aus diesem Grund sind lokal geringere
SAR-Werte zu erwarten.
6.4.4 Resonanzmarker als Landmarken
Zur Markierung von bestimmten Punkten an der Patientenoberfläche bzw. zur Visua-
lisierung von Instrumenten werden häufig passive Marker eingesetzt. Hierfür eignen
sich beispielsweise Fischöl- oder Vitamin-E-Kapseln [165–167], Paintballkugeln [168]
oder Gadolinium-gedopte Marker [169]. Zur bildbasierten Detektion dieser Marker
muss jedoch immer ein komplettes MR-Schnittbild aufgenommen werden. Resonanz-
marker bieten hingegen den Vorteil, dass sie darüber hinaus mithilfe dreier 1D Pro-
jektionen entlang der x-, y- und z-Achse sehr einfach detektiert werden können, wenn
die Anregung mit einem sehr niedrigen Flipwinkel erfolgt [170]. In diesem Fall ist
das MR-Signal der Resonanzmarker aufgrund der Flipwinkelverstärkung signifikant
größer als das der anatomischen Strukturen. Diese Projektionen enthalten abhängig
von der Anzahl an Resonanzmarkern mehrere Peaks, deren Lagen mit der Position
entlang der jeweiligen Achse korrespondieren. Der Vorteil ist hierbei, dass die De-
tektion wesentlich schneller und unabhängig von der Lage der MR-Schicht erfolgen
kann. Bisher genutzte Resonanzmarker waren hierbei mit der Drahtwickeltechnik
aufgebaut [170, 171].
Ziel dieses Szenarios war die MR-Visualisierung eines US-Transducers, mit dessen
die atembedingte Leberbewegung gemessen werden soll. In einem klinischen Einsatz
erfolgt parallel dazu eine thermische Tumorablation mittels HIFU sowie eine The-
rapieüberwachung in Form der MR-Thermometrie. Aufgrund ihrer sehr einfachen
Fertigung wurden in diesem Szenario ebenfalls Swiss-Roll-Strukturen verwendet.
Die Ergebnisse zeigten, dass diese Strukturen für eine solche Anwendung sehr gut
geeignet sind. Aus der Evaluation ergab dennoch weiteres Optimierungspotential,
welches in weiteren Untersuchungen betrachtet werden sollte:
(a) Optimierungen des Landmarken-Designs hinsichtlich einer reduzierten Größe
und einer Orientierungsunabhängigkeit,
(b) Entwicklung von Fixiermöglichkeiten der Landmarken am Transducer und
(c) Bestimmung der optimalen Verteilung der Landmarken am Transducer
(d) Einfluss der Resonanzmarker auf die MR-Thermometrie
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Bei der Verwendung als Landmarken zur Detektion von Geräten muss darüber hin-
aus evaluiert werden, wie viele Landmarken notwendig sind und wie diese am Trans-
ducer verteilt werden müssen, um eine sichere Positionsbestimmung zu ermöglichen.
Hierbei ist wesentlich, wie die Detektion erfolgen soll, d. h. bspw. über die Aufnahme
eines 3D-Datensatzes zur initialen Detektion und der anschließenden Aufnahme von
2D-Schichtbildern, welche kürzere Akquisitionszeiten aufweisen, jedoch nur einen
Teil der Resonanzmarker darstellen kann.
Als Referenz kann bei der Evaluierung der bildbasierten Detektion beispielsweise
das optische Moiré-Phase-Tracking genutzt werden, welches bereits erfolgreich An-
wendung beim Tracken von rigiden Instrumenten findet [29]. Darüber hinaus sollte
eine Evaluation der Resonanzmarker in Verbindung mit der in der Intervention ge-
nutzten Thermometriesequenz erfolgen. Bei Sequenzen mit HF-Spoiler wurden Gho-
startefakte beobachtet (vgl. Abb. 5.34 auf Seite 141 (Szenario 3)). Dadurch kann
das Ergebnis der Thermometrie verfälscht werden. In diesem Fall muss überprüft




Die vorliegende Dissertation zielt darauf ab, erstmals ein Konzept für den Designpro-
zess von Resonanzmarkern zur Instrumentenvisualisierung während MR-gestützter
minimal-invasiver Interventionen zu geben. Das Konzept umfasst sowohl die zur
Dimensionierung notwendigen theoretischen Grundlagen, Designkriterien, mögliche
Fertigungsverfahren als auch eine umfassende Zusammenstellung von geeigneten
Evaluationsmethoden.
In der Literatur sind zahlreiche prototypische Umsetzungen zu finden, bei denen
die Spule aus einem Draht geformt und mittels SMD-Kondensatoren abgestimmt
wird [35, 40, 85, 91, 155, 172]. Diese Modelle zeigen zwar eine gute Funktionsfä-
higkeit, d. h. erzeugen einen gut sichtbaren Kontrast zum Hintergrundsignal, sind
jedoch aufgrund ihrer Komponenten und des schlechten Formfaktors ungeeignet für
den klinischen Einsatz. Die auf die Katheteraußenseite angebrachten SMD-Konden-
satoren können insbesondere bei intravaskulären Kathetern die Steuerung der In-
strumente erschweren. Daher bestand das Ziel der vorliegenden Dissertation darin,
applikationsspezifische mikrosystemtechnische Fertigungsansätze für Resonanzmar-
ker aufzuzeigen.
In der Dissertation wird zunächst auf die theoretische Untersuchung des Verhaltens
des Resonanzmarkers im MRT (vgl. Abschnitt 3.1) eingegangen. Dafür wurde der
Einfluss des Resonanzmarkers auf die Magnetisierung auf Basis der Bloch-Glei-
chungen analysiert. Wichtigste Erkenntnisse waren hierbei
(a) Ein perfekt abgestimmter Resonanzmarker erzeugt ein Magnetfeld, welches ei-
ne Phasenverschiebung von 90° zum anregenden Magnetfeld aufweist. Bei einer
Resonanzfrequenz oberhalb der Larmorfrequenz vergrößert sich die Phasen-
verschiebung auf bis zu 180°, wohingegen eine zu niedrige Resonanzfrequenz zu
einer Phasenverschiebung im Bereich 0° ď ϕ ă 90° führt. In der Folge kommt
es zu konstruktiven bzw. destruktiven Überlagerungen der Magnetfelder.
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(b) Die durch den Resonanzmarker verursachte Flipwinkelverstärkung sorgt dafür,
dass mit einem kleineren Flipwinkel angeregt werden muss, um ein maximales
Voxelsignal zu erzielen. Wird der Anregungswinkel folglich so eingestellt, dass
nur im Bereich des Resonanzmarkers der sogenannte Ernst-Winkel erreicht
wird, kann dies eine bildbasierte Detektion des Resonanzmarkers erleichtern.
(c) Im Bereich der Resonanzmarker gibt es abhängig von der jeweiligen Güte
mehrere Anregungswinkel, welche zu einem maximalen Voxelsignal führen.
(d) Bei bestimmten Anregungswinkeln führt die Flipwinkelverstärkung zu einem
n ¨ 360°-Flippen der Magnetisierung, wodurch in der Folge nach dem HF-Puls
keine Transversalmagnetisierung zur Verfügung steht.
(e) Die Bereiche, bei denen das Magnetfeld des Resonanzmarkers inhomogen ist,
bspw. an den Stirnseiten einer Zylinderspule, zeigen konstruktive und destruk-
tive Überlagerungen. Zudem kommt es hier zu starken Variationen der Pha-
senlage des resultierenden Magnetfeldes, deren Ausmaß mit der Güte des Re-
sonanzmarkers korrelieren.
(f) Die Resonanzmarker zeigen bei Sequenzen mit sehr niedrigem Flipwinkel (α
deutlich unter 1°) eine Signalverstärkung um den Faktor Q
2
. Da jedoch die
Signalintensitäten sowohl im nicht verstärkten als auch verstärkten Fall sehr
gering sind, ist jeweils von einem niedrigen Signal-zu-Rausch-Verhältnis und
folglich von einem geringem Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis auszugehen.
(g) Mit steigender Güte weist das Voxelsignal abhängig vom anregenden Flipwin-
kel mehrere Maxima auf. Flipwinkelvariationen (aufgrund einer nicht exakten
Schichtselektion oder bedingt durch Variationen der ~B1-Amplitude) werden
durch den Resonanzmarker verstärkt. Dadurch kommt es zu unerwünschten
Signalschwankungen. Um dies zu vermeiden, sollte entweder die Güte des Reso-
nanzmarkers limitiert oder die Spins mit kleinen Flipwinkeln angeregt werden.
Im Abschnitt 3.3 wurde anschließend auf die Dimensionierung von Resonanzmar-
kern eingegangen. Hierbei unterscheidet man in zwei Varianten: Zum einen die elek-
trische Kontaktierung von diskreten Elementen (Spule und Kondensator) und zum
anderen selbstresonante Strukturen. Im ersten Fall kann die Dimensionierung sowie
Fertigung beider Komponenten unabhängig voneinander erfolgen. Je nach Komple-
xität der Strukturen kann bei der Dimensionierung entweder auf analytische Lösun-
gen zurückgegriffen oder eine numerische Bestimmung von Induktivität, Widerstand
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und Kapazität durchgeführt werden. Dieses Vorgehen kann nicht auf selbstresonante
Strukturen übertragen werden. Für die selbstresonanten Swiss-Roll-Strukturen wur-
de daher eine Berechnungsmethode entwickelt, um ausgehend von den Geometrie-
und Materialparametern eine Abschätzung der resultierenden Resonanzfrequenz fres
zu ermöglichen. Darauf aufbauend wurde der Einfluss der Höhe H sowie der Dicke
diso und relativen Permittivität εr der Isolationsschicht auf fres untersucht. Als Re-
sultat konnte festgestellt werden, dass die Resonanzfrequenz invers proportional zur
Höhe H (fres9 1HC mit C ą 1) sowie zur Permittivität ε (fres9 1?ε) ist. Mit zuneh-
mender Schichtdicke der Isolationsschicht nimmt die Resonanzfrequenz hingegen zu.
Im darauffolgenden Kapitel 4 wurde der Design-Prozess für Resonanzmarker vorge-
stellt. Dieser zyklische und iterative Prozess lässt sich in vier Phasen unterteilen: Pla-
nungs-, Realisierungs-, Evaluations- und Analysephase. Innerhalb der Planungs-
phase werden ausgehend von dem späteren klinischen Einsatz die obligatorischen
und fakultativen Anforderungen an den Resonanzmarker definiert. Die interventio-
nellen Gegebenheiten (z. B. Zugang, Instrument, MR-Scanner) beeinflussen zudem
die Entscheidung für das Spulen- und Kondensatordesign. Nachdem das grobe Kon-
zept des Schwingkreises (Form der Spule, Art des Kondensators) feststeht, müssen
die zur Erzielung der notwendigen Resonanzfrequenz erforderlichen Geometrie- und
Materialparameter bestimmt werden. Aus dem fertigen Konzept wird anschließend
die geeignete Fertigungstechnologie abgeleitet. In der Realisierungsphase erfolgt
dann die Herstellung von Komponenten oder der Gesamtkonstruktion. Innerhalb
der Dissertation wurden folgende Fertigungsverfahren näher betrachtet und gegen-
übergestellt:
(a) für diskrete Elemente: Drahtwickeltechnik, Aerosol-Depositionsverfahren, Heiß-
prägen, Dickschichttechnologie und
(b) für selbstresonante Strukturen: anodische Oxidation (Aluminiumfolie).
Die darauffolgende Evaluationsphase beinhaltet die Charakterisierung der gefer-
tigten Resonanzmarker. Da hierfür keine standardisierten Testverfahren existieren,
wurden Methoden aus anderen Anwendungsbereichen (z. B. flexible Leiterplatten-
technik) auf die Problematik der Resonanzmarker übertragen. Die vorgestellten Test-
verfahren umfassten verschiedene Messmethoden zur geometrischen, elektrischen,
mechanischen Charakterisierung sowie zum Test im MRT. Die Ergebnisse dieser
Untersuchungen werden in der nachfolgenden Analysephase genutzt, um den Er-
füllungsgrad der vordefinierten Anforderungen zu bestimmen.
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Ausgehend von dem Designprozess wurden in Kapitel 5 vier klinisch relevante Bei-
spiele vorgestellt. Im ersten Beispiel sollte ein 6 F Afterloading-Katheter mit Reso-
nanzmarkern ausgestattet werden. Hierbei wurden zwei Lösungsansätze untersucht:
(a) Realisierung einer Zylinderspule und eines Zylinderkondensators mithilfe der
Aerosol-Depositionstechnologie mit anschließender stromloser Metallabschei-
dung
(b) Realisierung einer Leiterschleife mithilfe des Heißprägeverfahrens und nachfol-
gendem Abstimmen mit SMD-Kondensatoren.
Ausgehend von den entwickelten Spulen- und Kondensatorkonzepten konnten in bei-
den Fällen erfolgreich Resonanzmarker direkt auf dem Instrument gefertigt werden.
Die auf diese Weise gefertigten Resonanzmarker zeigten im MR-Sichtbarkeitstest ein
positives Ergebnis. Dennoch wiesen beide Fertigungsverfahren Schwachstellen auf.
Bei der Aerosol-Depositionstechnologie wurden Leiterbahnunterbrechungen, Kurz-
schlüsse zwischen den Windungen der Spule, ungleichmäßiges Aufwachsen der Kup-
ferschicht, Flockenbildung an der Metalloberfläche sowie eine unzureichende elek-
trische Kontaktierung der inneren und äußeren Metalllage dokumentiert. Der Vor-
teil der Aerosol-Resonanzmarker ist jedoch, dass die Realisierung des Kondensators
bereits in den Fertigungsprozess integriert werden konnte. Im Fall der heißgepräg-
ten Leiterschleifen traten neben Leiterbahnunterbrechungen auch eine unzureichen-
de Haftung der Metallfolie, eine unzureichende Ablösung der Restfolie, sowie Prä-
gewülste auf. Letztere führen zu unerwünschten geometrischen Asymmetrien des
Instrumentes. Für den Heißprägeprozess konnte die Integration des Kondensators
noch nicht umgesetzt werden. Eine Möglichkeit stellen hierbei die Integration von
SMD-Kondensatoren mit kleinen Baugrößen (ď 0402) direkt in die Katheterwan-
dung dar. Für planare Substrate wurde dies bereits durch Li et al. beschrieben
[173]. Eine weitere Möglichkeit könnte der Einsatz von vorstrukturierten mehrlagi-
gen Folien darstellen.
Das zweite Beispiel adressierte die Herstellung von Resonanzmarkern zur Visualisie-
rung eines keramischen Knochenbohrers. Hierfür wurde im Rahmen einer Machbar-
keitsanalyse erstmals die Fertigung von planaren Resonanzmarkern mittels LTCC-
Technologie untersucht. Die auf diese Weise gefertigten Resonanzmarker zeigten eine
sehr gute Funktionserfüllung im MRT und führten zudem zu keiner HF-induzierten
Erwärmung. Als einziger Fertigungsfehler wurden Leiterbahnunterbrechungen iden-
tifiziert.
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Außerhalb des Patienten sind die Instrumente im MR-Bild nicht sichtbar. Das er-
schwert vor allem bei perkutanen Interventionen mit Punktionsnadeln deren Posi-
tionierung. Aus diesem Grund wurde im dritten Beispiel eine Nadelhülse mit zwei
selbstresonanten Swiss-Roll-Resonanzmarkern entwickelt. Der fertige Demonstrator
wurde im MRT hinsichtlich Erhitzen und Sichtbarkeit mit verschiedenen Sequenzen
untersucht. Die Anregung mit einer SAR-reichen TSE-Sequenz ergab eine Erhitzung
von weniger als 1 K. Die Funktionserfüllung im MRT wurde unter anderem mit der
interaktiven BEAT_IRTTT-Sequenz von Siemens demonstriert, welche bereits in
perkutanen Interventionen Einsatz fand [143, 144].
Die Swiss-Roll-Marker wurden im vierten Beispiel auch zur Visualisierung eines
Ultraschallkopfes im MR-Bild mithilfe mehrerer Landmarken genutzt. Der Funkti-
onstest im MRT ergab für die verwendete FLASH-Sequenz ein positives Ergebnis.
Die vier Beispiele zeigen, dass neben der bisher in der Literatur etablierten Drahtwi-
ckeltechnik noch zahlreiche andere Fertigungsverfahren existieren, welche ebenfalls
eine Funktionserfüllung im MRT zeigen und darüber hinaus deutlich kompakter ge-
fertigt werden können. Die Entscheidung, welche Technologie zur Instrumentenvisua-
lisierung am besten geeignet ist, muss für jeden Anwendungsfall separat entschieden
werden. Sollen die Resonanzmarker zum Instrumententracking eingesetzt werden,
muss zudem eine Evaluierung der Genauigkeit und Robustheit des Trackingverfah-
rens in Kombination mit den gefertigten Resonanzmarkern erfolgen. Seitens der
Resonanzmarker ist ein wesentlicher Einfluss auf die Genauigkeit der Lokalisierung
in der Größe des hyperintensen Bereiches relativ zur gewählten Pixelgröße zu sehen.
Neumann erzielte beispielsweise mithilfe einer bildbasierten Detektion zweier draht-
gewickelter Resonanzmarker (D “ 7,5 mm) bei einer Pixelgröße von 2 mm ˆ 2 mm
eine Genauigkeit von ∆~x “ p1,97 mm{1,32 mm{1,93 mmq [36]. Ziel muss es sein,
bei Verwendung mikrosystemtechnisch gefertigter Resonanzmarker mindestens die
gleiche Detektionsgenauigkeit zu erreichen. Weitere auf dieser Arbeit basierende Un-
tersuchungen sollten den Aspekt der Reproduzierbarkeit sowie Langzeitstabilität der
jeweiligen Technologie näher beleuchten. Diese beiden Aspekte haben nicht nur eine
hohe Relevanz für die Sicherheit der Anwendung, sondern spielen auch für eine öko-
nomische Betrachtung eine entscheidende Rolle, welcher hinsichtlich einer Überfüh-
rung in ein kommerzielles Produkt besondere Bedeutung beigemessen werden sollte.
Da in der vorliegenden Arbeit primär elektrotechnische Aspekte eine Rolle spielen
sollten, wurde der Biokompatibilität der entwickelten Lösung keinerlei Beachtung
geschenkt.
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Die vorliegende Dissertation zeigt erstmals ein umfassendes Konzept zum Design
sowie vielfältige Ansätze zur Evaluation von Resonanzmarkern auf. Auch wenn die
interventionelle MRT bisher noch keine weitreichende Verbreitung gefunden hat,
kann die vorliegende Arbeit dazu beitragen, die bereits angestoßenen Entwicklun-
gen in diesem Feld zu unterstützen und die bereits vorhandenen Verfahren präziser
und sicherer zu machen. Die semi-aktive Instrumentenvisualisierung stellt hierfür
einen Kernpunkt dar, da hierdurch die Interventionsprozedur aufgrund der verbes-
serten Hand-Augen-Koordination vereinfacht wird. Durch die Entwicklung der In-
strumentenvisualisierung ist sowohl für die Anwender als auch die Produzenten von
Instrumenten ein wichtiger Anreiz gesetzt, ihre bisherigen Aktivitäten zu intensivie-
ren und die interventionelle MRT in den klinischen Alltag zu führen.
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A Anhang
A.1 Magnetfeld einer Swiss-Roll-Struktur
Die räumliche Verteilung des magnetischen Vektorfeldes eines stromführenden Lei-












mithilfe des Biot-Savart-Gesetzes berechnet werden:




~j p~r1q ˆ p~r ´ ~r1q
|~r ´ ~r1|3 dV
1 (A.2)
mit
dV 1 “ ρ1 dφ1 dz1 dρ1. (A.3)
Der Strompfad ist durch den Ortsvektor ~r1 gegeben. In Zylinderkoordinaten lässt
sich dieser durch
~r1 pφ1, z1q “
¨˚
˚˝˚ ´R pφ1q ¨ cosϕ




R pφ1q “ Ri ` del ` diso
2pi
φ1 (A.5)
darstellen. Die Vektordifferenz beträgt dann
~r ´ ~r1 “
¨˚
˚˝˚ ρ ¨ cosφ`R pφ1q ¨ cosφ1




A.1. Magnetfeld einer Swiss-Roll-Struktur
Der Nenner in Gl. A.2 ergibt sich zu
|~r ´ ~r1|3 “
”




|~r ´ ~r1|3 “
”
ρ2 cos2 φ` 2ρR pφ1q cosφ cosφ1 ` pR pφ1qq2 cos2 φ1
`ρ2 sin2 φ´ 2ρR pφ1q sinφ sinφ1 ` pR pφ1qq2 sin2 φ1 ` pz ´ z1q2
ı 3
2 (A.7b)
|~r ´ ~r1|3 “
”




Für Ri " pd1 ` d2q besitzt der Strom nur eine φ1-Abhängigkeit. Die Stromdichte
kann dargestellt werden durch












für φ1 ă 2pi
















ist Das Kreuzprodukt ergibt sich zu







˚˝˚ ρ ¨ cosφ`R pφ1q ¨ cosφ1





˚˝˚ cosφ1 ¨ pz ´ z1q´ sinφ1 ¨ pz ´ z1q




A.1. Magnetfeld einer Swiss-Roll-Struktur
Die z-Komponente kann vereinfacht werden zu”
~j p~r1q ˆ p~r ´ ~r1q
ı
z
“ sinφ1 ¨ pρ ¨ sinφ´R pφ1q ¨ sinφ1q ´ cosφ1 ¨ pρ ¨ cosφ`R pφ1q ¨ cosφ1q
(A.12a)
“ ρ sinφ sinφ1 ´R pφ1q sin2 φ1 ´ ρ cosφ cosφ1 ´R pφ1q cos2 φ1
(A.12b)
“ ´R pφ1q ´ ρ cos pφ` φ1q . (A.12c)
Damit folgt
~j p~r1q ˆ p~r ´ ~r1q “ jˆ ¨
¨˚
˚˝˚ cosφ1 ¨ pz ´ z1q´ sinφ1 ¨ pz ´ z1q
´R pφ1q ´ ρ cos pφ` φ1q
‹˛‹‹‚. (A.13)
Da die Stromdichte über s pφ1q nicht konstant ist, zerlegt sich das Integral in drei
Teile abhängig von φ1. Das resultierende Magnetfeld ergibt sich dann über Superpo-
sition.





























˚˝˚ cosφ1 ¨ pz ´ z1q´ sinφ1 ¨ pz ´ z1q
´R pφ1q ´ ρ cos pφ` φ1q
‹˛‹‹‚
“





A.1. Magnetfeld einer Swiss-Roll-Struktur
Ausblendeigenschaft der Dirac- und Heavyside-Funktion liefert















˚˝˚ cosφ1 ¨ pz ´ z1q´ sinφ1 ¨ pz ´ z1q
´R pφ1q ´ ρ cos pφ` φ1q
‹˛‹‹‚¨R pφ1q dφ1 dz1
“
ρ2 ` pR pφ1qq2 ` 2ρR pφ1q cos pφ` φ1q ` pz ´ z1q2‰ 32 .
(A.15)
Analog ergibt sich für die weiteren Teilbereiche
Mittlere Windungen: 2pi ď φ1 ď 2pi pN ´ 1q












˚˝˚ cosφ1 ¨ pz ´ z1q´ sinφ1 ¨ pz ´ z1q
´R pφ1q ´ ρ cos pφ` φ1q
‹˛‹‹‚¨R pφ1q dφ1 dz1
“
ρ2 ` pR pφ1qq2 ` 2ρR pφ1q cos pφ` φ1q ` pz ´ z1q2‰ 32 (A.16)
Äußere Windungen: φ1 ą 2pi pN ´ 1q


















˚˝˚ cosφ1 ¨ pz ´ z1q´ sinφ1 ¨ pz ´ z1q
´R pφ1q ´ ρ cos pφ` φ1q
‹˛‹‹‚¨R pφ1q dφ1 dz1
“
ρ2 ` pR pφ1qq2 ` 2ρR pφ1q cos pφ` φ1q ` pz ´ z1q2‰ 32
(A.17)
Die Stammfunktion der Integration über z1 besitzt für die x- und y-Komponente
von ~B die folgende Formż
c1 ¨ pc2 ´ z1q“




c3 ` pc2 ´ z1q2
. (A.18)
Für die z-Komponente lautet die Stammfunktionż
c1“
c3 ` pc2 ´ z1q2
‰ 3
2




c3 ` pc2 ´ z1q2
. (A.19)
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A.2. Induktivität einer Swiss-Roll-Struktur
Für z “ 0 folgt


























































A.2 Induktivität einer Swiss-Roll-Struktur
Die Swiss-Roll-Struktur kann vereinfacht als eine Spiralspule mit N ´ 1 Windungen
betrachtet werden. Die Induktivität L ist dann direkt proportional zum magneti-
schen Fluss Φ:







~B ¨ d ~A (A.22)
folgt für die Induktivität





~B ¨ d ~A. (A.23)
Für den Fall, dass die Höhe H viel größer als der Radius Ri ist, besitzt die ma-
gnetische Flussdichte im Inneren der Swiss-Roll-Struktur nur eine z-Komponente,
welche über der Fläche konstant ist. Die Berechnung der magnetischen Flussdichte
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A.2. Induktivität einer Swiss-Roll-Struktur
kann somit am Punkt px; y; zq “ p0; 0; 0q, d. h. bei pρ;φ; zq “ p0; 0; 0q erfolgen Unter
Verwendung von Gleichung A.15 bis A.17 folgt
L “ N ´ 1
I
¨ |Bz pρ “ 0, φ “ 0, z “ 0q| ¨ pi ¨R2i (A.24a)







´R pφ1q ¨ Rpφ1q¨HrRpφ1qs2”


























A.3.1 Simulation des Stromverlaufes in der
Swiss-Roll-Struktur mittels openEMS
Tabelle A.1: Geometrische Parameter der simulierten Swiss-Roll-Struktur
Parameter Wert Einheit
Innenradius Ri 2 mm
Höhe h 2 bis 18 mm
Schichtdicke elektrisch leitende Schicht del 20 µm
Schichtdicke elektrisch isolierende Schicht diso 20 µm
Windungszahl N 3 bis 5 ´














h “ 2 mm
h “ 10 mm
h “ 18 mm
Abbildung A.1: Amplitude der φ1-Komponente des Stromes in der Swiss-Roll-Struk-
tur (N “ 3).
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A.3. Simulationen














h “ 2 mm
h “ 10 mm
h “ 18 mm
Abbildung A.2: Amplitude der φ1-Komponente des Stromes in der Swiss-Roll-Struk-
tur (N “ 4).














h “ 2 mm
h “ 10 mm
h “ 18 mm
Abbildung A.3: Amplitude der φ1-Komponente des Stromes in der Swiss-Roll-Struk-
tur (N “ 5).
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A.3. Simulationen
A.3.2 Bestimmung der Resonanzfrequenz der
Swiss-Roll-Struktur bei vorgegebener Geometrie
Tabelle A.2: Untersuchung 1: Relative Abweichung der berechneten Resonanzfrequenz zur Lösung
nach [79] Abhängig vom relativen Radiuszuwachs
N Ra´Ri
Ri
r%s fPendry rMHzs fres,HÑ8 rMHzs ∆F r%s
2 0,2 338,5902 338,558 0,0092583
3 0,3 239,0615 239,3364 0,1152
4 0,4 194,9013 195,3677 0,23929
5 0,5 168,5376 169,1512 0,36407
6 0,6 150,5199 151,2553 0,48853
7 0,7 137,2006 138,0422 0,61337
8 0,8 126,8341 127,7698 0,73768
9 0,9 118,4661 119,4878 0,86242
10 1,0 111,5251 112,6649 1,022
15 1,5 88,7591 90,1916 1,6139
20 2,0 75,630 77,3225 2,2367
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A.4. Klassifizierung von Medizinprodukten
A.4 Klassifizierung von Medizinprodukten
Tabelle A.3: Klassifizierung von Medizinprodukten nach [82, Anhang IX]
Regel Inhalt Klasse
Nicht invasive Produkte
1 Alle nicht invasiven Produkte, es sei denn, es findet eine der folgenden Regeln
Anwendung.
I
2 Durchleitung / Aufbewahrung von Blut, anderen Körperflüssigkeiten oder -
geweben, Flüssigkeiten oder Gasen zum Zwecke einer Perfusion, Verabreichung
oder Einleitung in den Körper
- verbunden mit aktivem medizintechnischem Produkt der Kasse IIa oder höher
- Aufbewahrung oder Durchleitung von Körperflüssigkeiten oder Aufbewahrung
von Organen, Organteilen oder Körpergeweben
IIa
In allen anderen Fällen I
3 Veränderung der biologischen / chemischen Zusammensetzung des Blutes und an-
derer (Körper-)Flüssigkeiten
IIb
- Filtration, Zentrifugierung oder Austausch von Gasen oder Wärme IIa
4 Berührung mit verletzter Haut IIa
- als mechanische Barriere oder zur Kompression oder Absorption von Exsudaten I
Wunden mit durchtrennter Dermis (sekundäre Wundheilung) IIb
Invasive Produkte
5 Nicht chirurgisch-invasive Produkte, welche nicht zum Anschluss an ein aktives
medizintechnisches Produkt bestimmt sind
- vorübergehende Anwendung I
- kurzzeitige Anwendung, HNO93-Bereich I
- kurzzeitige Anwendung, außer HNO-Bereich IIa
- langzeitige Anwendung, HNO-Bereich, keine Resorbierung durch die Schleimhaut IIa
- langzeitige Anwendung, außer HNO-Bereich IIb
- Anschluss an ein aktives Produkt der Klasse IIa oder höher IIa
6 Chirurgisch-invasives Produkt zur vorübergehenden Anwendung IIa
- zur Überwachung, Diagnose, Kontrolle oder Korrektur eines Defekts am Herzen
oder ZKS94 in direktem Kontakt
III




A.4. Klassifizierung von Medizinprodukten
Tabelle A.3: Klassifizierung von Medizinprodukten nach [82, Anhang IX] (Fortsetzung)
Regel Inhalt Klasse
- speziell zur Verwendung in direktem Kontrakt zum ZNS95 III
- Abgabe von Energie in Form von ionisierender Strahlung IIb
- Entfaltung einer biologischen Wirkung, welche vollständig oder größtenteils re-
sorbiert wird
IIb
- zur Verabreichung von Arzneimitteln über ein Dosiersystem mit potentiellem
Risiko
IIb
7 Chirurgisch-invasives Produkt zur kurzzeitigen Anwendung IIa
- zur Überwachung, Diagnose, Kontrolle oder Korrektur eines Defekts am Herzen
oder ZKS in direktem Kontakt
III
- speziell zur Verwendung in direktem Kontrakt zum ZNS III
- Entfaltung einer biologischen Wirkung, welche vollständig oder größtenteils re-
sorbiert wird
III
- chemische Veränderung des Produktes im Körper (außer Implantate in Zähnen) IIb
8 Implantierbare Produkte sowie chirurgisch-invasive Produkte zur langzeitigen An-
wendung
IIb
- Implantation in die Zähne IIa
- direkter Kontakt mit Herz, ZKS, ZNS III
- Entfaltung einer biologischen Wirkung, welche vollständig oder größtenteils re-
sorbiert wird
III
- chemische Veränderung des Produktes im Körper (außer Implantate in Zähnen) III
Aktive Produkte
9 Aktive therapeutische Produkte zur Abgabe oder Austausch von Energie IIa
- Vorhandensein potentieller Gefährdungen IIb
- zur Leistungssteuerung / -kontrolle von aktiven therapeutischen Produkten der
Klasse IIb
IIb
10 Aktive diagnostische Produkte IIa
- Abgabe von Energie, welche vom menschlichen Körper absorbiert wird (außer
Produkte mit Energie im sichtbaren Spektralbereich)
IIa
- zur In-vivo-Darstellung der Verteilung von Radiopharmaka IIa





A.4. Klassifizierung von Medizinprodukten
Tabelle A.3: Klassifizierung von Medizinprodukten nach [82, Anhang IX] (Fortsetzung)
Regel Inhalt Klasse
- zur direkten Diagnose oder Kontrolle von vitalen Körperfunktionen (mit Risiko
für den Patienten)
IIb
- aktive radiologische Produkte, sowie deren Steuerungseinheiten IIb
11 Aktive Produkte zur Abgabe/Entfernung von Arzneimitteln, Körperflüssigkeiten
oder anderer Stoffe an/aus den Körper
IIa
- mit potentiellem Risiko IIb
12 Alle aktiven Produkte, auf die Regel 9-11 nicht zutrifft. I
Besondere Regeln
13 Produkte mit Arzneimitteln gemäß [174] oder mit ergänzender Wirkung III
- mit Derivat aus menschlichem Blut III
14 Produkte zur Empfängnisverhütung oder zum Schutz vor sexuell übertragbaren
Krankheiten
IIb
- implantierbare Produkte oder invasives Produkt zur langzeitigen Anwendung III
15 Produkte zum Desinfizieren von Medizinprodukten IIa
- zum Desinfizieren von invasiven Produkten IIb
- zum Desinfizieren, Reinigen, Abspülen oder ggf. zum Hydratisieren von Kontakt-
linsen
IIb
16 Produkte zur Aufzeichnung von Röntgendiagnosebildern IIa
17 Produkte, welche unter der Verwendung von abgetöteten tierischen Geweben oder





A.5. Auswahl an nicht-magnetischen SMD-Kondensatoren
A.5 Auswahl an nicht-magnetischen
SMD-Kondensatoren
Tabelle A.4: Auswahl an verfügbaren nicht-magnetischen SMD-Kondensatoren
Hersteller Baugröße Kapazität
Gehäuse ` rmms b rmms hmax rmms Cmin rpFs Cmax rpFs
Vishay1 0402 1, 0`0,15´0,10 0, 5˘ 0, 1 0,60 1 47000
Vishay1 0603 1, 6˘ 0, 15 0, 8˘ 0, 15 0,92 1 150000
TEMEX Ceramics2 0603 1, 6˘ 0, 30 0, 8˘ 0, 20 0,95 47 22000
AVX RF3 SQCA 1, 4`0,381´0,254 1, 4˘ 0, 381 1,45 0,1 5100
Johanson
Technology4
0201 0, 6˘ 0, 03 0, 3˘ 0, 03 0,33 0,2 100
Johanson
Technology4
0402 1, 02˘ 0, 1 0, 51˘ 0, 1 0,61 0,2 33
Johanson
Technology4
0603 1, 57˘ 0, 15 0, 81˘ 0, 15 0,89 0,2 100
Syfer Technology
Ltd.5
0402 1, 0˘ 0, 1 0, 5˘ 0, 1 0,6 0,1 22
Syfer Technology
Ltd.5
0603 1, 6˘ 0, 2 0, 8˘ 0, 2 0,8 0,1 100
1 Datenblatt: VJ Non-Magnetic Series [175]
2 Datenblatt: Standard Capacitors [176]
3 Datenblatt: Microwave MLC’s [177]
4 Datenblatt: Multi-Layer High-Q Capacitors [178]




A.6.1 Szenario 1: Visualisierung von flexiblen Instrumenten
innerhalb des Patienten
Tabelle A.5: Anforderungsliste zu Szenario 1: Visualisierung von flexiblen Instrumenten innerhalb
des Patienten
Nr. Art1 Anforderungen Wert Tol. Einheit
Gebrauch
F1 F Anwendung Interventionen im 3 T
MRT
F2 F Einsatzort Lebergewebe
F3 F Verweildauer im Patienten 4 typ. h
F4 F pH-Wert der Umgebung [180] 7,1 ˘0, 1 -
F5 F Elektrische Leitfähigkeit κ der Umgebung (Leber) [70]
bei 123 MHz
0,5 ˘0, 1 Sm
F6 F Relative Permittivität εr der Umgebung (Leber) [70]
bei 123 MHz
100 ˘10 -
F7 F Feuchtigkeit 100 - %
F8 F Orientierung des Instrumentes relativ zum ~B0-Feld 90 ˘20 °
Stoff
F9 F Betragsmäßige Suszeptibilität |χ| 5 ¨ 10´5 max. -
F10 F Elektrische Leitfähigkeit κ der metallischen Kompo-
nenten
1 ¨ 106 min. Sm
F11 F Elektrische Leitfähigkeit κ der dielektrischen Kompo-
nenten
1 ¨ 10´8 max. Sm




F13 F Umgebungstemperatur 37 ˘5 ˝C
F14 F HF-induzierte Erwärmung [128] 1 max. ˝C
Signal
F15 F Eingangssignal ~B1-Feld des HF-Pulses
F16 F Ausgangssignal lokal verstärktes ~B1-Feld




Tabelle A.5: Anforderungsliste zu Szenario 1: Visualisierung von flexiblen Instrumenten innerhalb
des Patienten (Fortsetzung)
Nr. Art1 Anforderungen Wert Tol. Einheit
F18 F Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis 20 min. -
Geometrie
F19 F Instrumentenform zylindrisch
F20 F Instrumentendurchmesser 2 ˘0, 1 mm
F21 F Zuwachs Außendurchmesser2 200 max. µm
F22 F Gesamtlänge des Resonanzmarkers 20 max. mm
F23 W Anzahl der Resonanzmarker pro Instrument 1 - -
F24 W Anordnung des Resonanzmarkers am Instrument distales Ende
Elektrik / Elektronik
F25 F Resonanzfrequenz 123, 26 ˘0, 5 MHz
F26 F Gütefaktor 5 min. -
F27 J/N Isolation elektrisch, biologisch
F28 F Anschluss keiner
F29 W SMD-Bauteile keine
Mechanik
F30 F Scotch-Tape-Test bestehen
1 Anforderungsarten: J/N - Ja/Nein; F - Forderung; W - Wunsch
2 200µm entsprechen 10 % des Instrumentendurchmessers
A.6.2 Szenario 2: Visualisierung von rigiden Instrumenten
innerhalb des Patienten
Tabelle A.6: Anforderungsliste zu Szenario 2: Visualisierung von rigiden Instrumenten innerhalb
des Patienten
Nr. Art1 Anforderungen Wert Tol. Einheit
Gebrauch
F1 F Anwendung Interventionen im 3 T
MRT
F2 F Einsatzort Knochen
F3 F Verweildauer im Patienten 30 max. min
F4 F Elektrische Leitfähigkeit κ der Umgebung (Knochen)
[70] bei 123 MHz
0,09 ˘0, 01 Sm
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Tabelle A.6: Anforderungsliste zu Szenario 2: Visualisierung von rigiden Instrumenten innerhalb
des Patienten (Fortsetzung)
Nr. Art1 Anforderungen Wert Tol. Einheit
F5 F Relative Permittivität εr der Umgebung (Knochen)
[70] bei 123 MHz
18 ˘2 -
F6 F Feuchtigkeit 100 - %
F7 F Orientierung des Instrumentes relativ zum ~B0-Feld 90 ˘30 °
Stoff
F8 F Betragsmäßige Suszeptibilität |χ| 5 ¨ 10´5 max. -
F9 F Elektrische Leitfähigkeit κ der metallischen Kompo-
nenten
1 ¨ 106 min. Sm
F10 F Elektrische Leitfähigkeit κ der dielektrischen Kompo-
nenten
1 ¨ 10´8 max. Sm




F12 F Umgebungstemperatur 37 ˘5 ˝C
F13 F HF-induzierte Erwärmung [128] 1 max. ˝C
Signal
F14 F Eingangssignal ~B1-Feld des HF-Pulses
F15 F Ausgangssignal lokal verstärktes ~B1-Feld
F16 J/N Anzeigeart hyperintense Signalver-
änderung im MR-Bild
F17 F Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis 20 min. -
Geometrie
F18 F Instrumentenform zylindrisch
F19 F Instrumentendurchmesser 2 bzw. 3 ˘0, 2 mm
F20 F Zuwachs Außendurchmesser2 150 max. µm
F21 F Gesamtlänge des Resonanzmarkers 20 max. mm
F22 W Anzahl der Resonanzmarker pro Instrument 1 - -
F23 W Anordnung des Resonanzmarkers am Instrument distales Ende, 0,5 cm vor
der Bohrkrone
Elektrik / Elektronik
F24 F Resonanzfrequenz 123, 26 ˘0, 5 MHz
F25 F Gütefaktor 5 min. -
F26 J/N Isolation elektrisch, biologisch
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Tabelle A.6: Anforderungsliste zu Szenario 2: Visualisierung von rigiden Instrumenten innerhalb
des Patienten (Fortsetzung)
Nr. Art1 Anforderungen Wert Tol. Einheit
F27 F Anschluss keiner
F28 W SMD-Bauteile keine
Mechanik
F29 F Scotch-Tape-Test bestehen
1 Anforderungsarten: J/N - Ja/Nein; F - Forderung; W - Wunsch
2 ?? entsprechen ?? des Instrumentendurchmessers
A.6.3 Szenario 3: Visualisierung von Instrumenten außerhalb
des Patienten
Tabelle A.7: Anforderungsliste zu Szenario 3: Visualisierung von Instrumenten außerhalb des
Patienten
Nr. Art1 Anforderungen Wert Tol. Einheit
Gebrauch
F1 F Anwendung Perkutane Interventionen
im 3 T MRT
F2 F Einsatzort Punktionsnadeln; Bereich
außerhalb des Patienten
F3 F Verweildauer im Patienten keine
F4 F Elektrische Leitfähigkeit κ der Umgebung2 bei
123 MHz
0 - Sm
F5 F Relative Permittivität εr der Umgebung2bei 123 MHz 1 1 -
F6 F Feuchtigkeit 100 - %3
F7 F Orientierung des Instrumentes relativ zum ~B0-Feld 90 ˘20 °
Stoff
F8 F Betragsmäßige Suszeptibilität |χ| 5 ¨ 10´5 max. -
F9 F Elektrische Leitfähigkeit κ der metallischen Kompo-
nenten
1 ¨ 106 min. Sm
F10 F Elektrische Leitfähigkeit κ der dielektrischen Kompo-
nenten
1 ¨ 10´8 max. Sm






Tabelle A.7: Anforderungsliste zu Szenario 3: Visualisierung von Instrumenten außerhalb des Pa-
tienten (Fortsetzung)
Nr. Art1 Anforderungen Wert Tol. Einheit
F12 F Umgebungstemperatur 22 ˘5 ˝C
F13 F HF-induzierte Erwärmung [128] 1 max. ˝C
Signal
F14 F Eingangssignal ~B1-Feld des HF-Pulses
F15 F Ausgangssignal lokal verstärktes ~B1-Feld
F16 J/N Anzeigeart hyperintense Signalver-
änderung im MR-Bild
F17 F Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis 20 min. -
Geometrie
F18 F Instrumentenform zylindrisch
F19 F Durchmesser Nadelhülse4 15 max mm
F20 F Gesamtlänge des Resonanzmarkers 10 max. mm
F21 W Anzahl der Resonanzmarker pro Instrument 2 - -




F23 F Resonanzfrequenz 123, 26 ˘0, 5 MHz
F24 F Gütefaktor 5 min. -
F25 J/N Isolation elektrisch, biologisch
F26 F Anschluss keiner
F27 W SMD-Bauteile keine
1 Anforderungsarten: J/N - Ja/Nein; F - Forderung; W - Wunsch
2 Umgebung: Luft
3 Kontakt mit Körperflüssigkeiten möglich
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A.6.4 Szenario 4: Resonanzmarker als Landmarken
Tabelle A.8: Anforderungsliste zu Szenario 4: Resonanzmarker als Landmarken
Nr. Art1 Anforderungen Wert Tol. Einheit
Gebrauch
F1 F Anwendung Visualisierung eines Ultra-
schallkopfes im 3 T MRT
F2 F Einsatzort Ultraschallkopf; Bereich
außerhalb des Patienten
F3 F Verweildauer im Patienten keine
F4 F Elektrische Leitfähigkeit κ der Umgebung2 bei
123 MHz
0 - Sm
F5 F Relative Permittivität εr der Umgebung2bei 123 MHz 1 1 -
F6 F Orientierung des Instrumentes relativ zum ~B0-Feld beliebig
Stoff
F7 F Betragsmäßige Suszeptibilität |χ| 5 ¨ 10´5 max. -
F8 F Elektrische Leitfähigkeit κ der metallischen Kompo-
nenten
1 ¨ 106 min. Sm
F9 F Elektrische Leitfähigkeit κ der dielektrischen Kompo-
nenten
1 ¨ 10´8 max. Sm




F11 F Umgebungstemperatur 22 ˘5 ˝C
F12 F HF-induzierte Erwärmung [128] 1 max. ˝C
Signal
F13 F Eingangssignal ~B1-Feld des HF-Pulses
F14 F Ausgangssignal lokal verstärktes ~B1-Feld
F15 J/N Anzeigeart hyperintense Signalver-
änderung im MR-Bild
F16 F Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis 20 min. -
Geometrie
F17 F Länge der Landmarken 20 max. mm
F18 F Durchmesser der Landmarken 15 max. mm
F19 F Gesamtlänge eines Resonanzmarkers 10 max. mm
F20 W Anzahl der Resonanzmarker pro Instrument 5 - -
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Tabelle A.8: Anforderungsliste zu Szenario 3: Visualisierung von Instrumenten außerhalb des Pa-
tienten (Fortsetzung)
Nr. Art1 Anforderungen Wert Tol. Einheit




F22 F Resonanzfrequenz 123, 26 ˘0, 5 MHz
F23 F Gütefaktor 5 min. -
F24 J/N Isolation elektrisch, biologisch
F25 F Anschluss keiner
F26 W SMD-Bauteile keine





A.7.1 Szenario 1: Geometrische Charakterisierung
Tabelle A.9: Szenario 1 (Modell 1): Bestimmung der geometrischen Para-
meter der mittels Aerosol-Depositionstechnologie gefertigten
Resonanzmarker
Katheter Resonanzmarker
Nr. Durchmesser1 Durchmesser1 Länge2
D rmms D rmms ` rmms
1 1,820 1,932 11,0
2 1,862 1,941 11,1
3 1,826 1,924 11,4
4 1,852 1,939 11,5
5 1,868 1,923 10,9
6 1,874 1,941 11,0
7 1,901 1,938 11,6
8 1,877 1,941 11,1
9 1,915 1,943 10,8
10 1,896 1,932 11,7
11 1,895 1,937 11,0
12 1,898 1,929 11,2
13 1,898 1,929 11,1
14 1,897 1,931 10,8
15 1,897 1,935 10,7
16 1,876 1,930 11,0
17 1,903 1,937 11,3
18 1,913 1,927 11,1
19 1,905 1,930 11,4
20 1,908 1,927 10,9
Ø p1,884˘ 0,027qmm p1,933˘ 0,006qmm p11,111˘ 0,275qmm
1 Messwerterfassung mittels digitaler Bügel-Messschraube Micromar 40
EXL (Mahr GmbH, Esslingen, Deutschland)
2 Messwerterfassung mittels digitalem Messschieber (Garant Messtech-
nik (Hoffmann Group), München, Deutschland)
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Tabelle A.10: Szenario 1 (Modell 2): Bestimmung der geometrischen Parameter der mittels
Heißprägetechnik gefertigten Resonanzmarker auf Katheter 1 (blau)
Katheter Resonanzmarker*
Nr. Durchmesser1 Durchmesser1,K Durchmesser1,‖ Länge2
D rmms DK rmms D‖ rmms ` rmms
1 1,940 1,998 1,935 23,2
2 1,940 2,036 1,933 23,2
3 1,940 2,046 1,934 23,1
4 1,937 2,043 1,961 23,1
5 1,938 2,003 1,940 23,0
6 1,936 2,043 1,933 23,0
7 1,938 2,052 1,931 23,1
8 1,950 2,079 1,928 23,0
9 1,950 1,982 1,963 23,3
10 1,951 2,041 1,935 23,1
11 1,945 2,036 1,945 23,4
12 1,936 2,054 1,935 23,0
13 1,934 2,078 1,933 23,1
14 1,935 2,073 1,943 23,2
15 1,931 2,045 1,953 23,2
16 1,933 2,017 2,065 23,2
17 1,935 1,981 1,948 23,0
18 1,930 2,013 1,941 23,2
19 1,934 2,082 1,948 23,1
20 1,935 2,072 1,958 23,0
Ø p1,938˘ 0,006qmm p2,039˘ 0,031qmm p1,948˘ 0,029qmm p23,1˘ 0,1qmm
* Ohne SMD-Kondensator
1 Messwerterfassung mittels digitaler Bügel-Messschraube Micromar 40 EXL (Mahr
GmbH, Esslingen, Deutschland)
2 Messwerterfassung mittels digitalem Messschieber (Garant Messtechnik (Hoffmann
Group), München, Deutschland)
K senkrecht zur Prägerichtung
‖ parallel zur Prägerichtung
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Tabelle A.11: Szenario 1 (Modell 2): Bestimmung der geometrischen Parameter der mittels
Heißprägetechnik gefertigten Resonanzmarker auf Katheter 2 (grau)
Katheter Resonanzmarker*
Nr. Durchmesser1 Durchmesser1,K Durchmesser1,‖ Länge2
D rmms DK rmms D‖ rmms ` rmms
1 1,932 2,076 1,989 23,0
2 1,939 1,970 1,887 23,5
3 1,937 2,096 1,965 22,8
4 1,940 1,971 1,901 22,7
5 1,933 2,100 1,964 22,9
6 1,937 1,952 1,900 23,1
7 1,939 2,075 1,938 23,1
8 1,942 1,969 1,982 23,0
9 1,942 2,094 1,902 23,2
10 1,929 1,961 1,964 23,0
11 1,940 1,955 1,901 23,3
12 1,943 1,992 1,961 23,4
13 1,928 1,931 1,930 23,3
14 1,924 1,978 1,961 23,3
15 1,932 1,930 1,889 23,2
16 1,932 1,965 1,909 23,0
17 1,931 1,998 1,992 23,4
18 1,923 1,930 1,929 23,0
19 1,944 1,972 1,916 23,1
20 1,934 1,937 1,909 23,3
Ø p1,935˘ 0,006qmm p1,993˘ 0,060qmm p1,934˘ 0,035qmm p23,1˘ 0,2qmm
* Ohne SMD-Kondensator
1 Messwerterfassung mittels digitaler Bügel-Messschraube Micromar 40 EXL (Mahr
GmbH, Esslingen, Deutschland)
2 Messwerterfassung mittels digitalem Messschieber (Garant Messtechnik (Hoffmann
Group), München, Deutschland)
K senkrecht zur Prägerichtung
‖ parallel zur Prägerichtung
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A.7.2 Szenario 1: Bestimmung CNR
Abbildung A.4: ROI zur Bestimmung des CNR der Aerosol-Resonanzmarker: Mittels
MATLAB® wurden die rechteckigen ROI für das Hintergrund- (rot) und Rausch-
signal (blau) definiert. Im grün gestrichelten Bereich wurden die zu den Resonanz-
markern gehörigen Pixel durch ein Schwellwertverfahren identifiziert.
Der mittlere CNR ergab sich zu





A.7.3 Szenario 2: Geometrische Charakterisierung
Tabelle A.12: Szenario 2: Bestimmung der geometrischen Para-
meter der mittels LTCC-Technologie gefertigten
Resonanzmarker
Substrat Substrat + Resonanzmarker
Nr. Dicke1 Dicke1





















Ø p0,676˘ 0,006qmm p0,721˘ 0,013qmm
1 Messwerterfassung mittels digitaler Bügel-Messschraube Mi-
cromar 40 EXL (Mahr GmbH, Esslingen, Deutschland)
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A.7.4 Szenario 2: Erhitzungsmessung im MRT
Tabelle A.13: Szenario 2: Erhitzungsmessung der LTCC-Resonanzmarker (RM)
t rss Messung 1: ∆T rKs zu t “ 0 Messung 2: ∆T rKs zu t “ 0
Referenz1 RM 12 RM 22 Referenz1 RM 12 RM 22
30 0,1 0,0 0,0 0,0 0,1 0,0
60 0,2 0,0 0,1 0,0 0,0 0,0
90 0,2 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0
120 0,2 0,1 0,1 0,1 0,1 0,0
150 0,2 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1
180 0,2 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1
210 0,2 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1
240 0,3 0,1 0,1 0,1 0,2 0,1
270 0,3 0,1 0,1 0,1 0,2 0,1
300 0,3 0,1 0,1 0,2 0,2 0,1
330 0,4 0,1 0,1 0,2 0,2 0,1
360 0,4 0,1 0,1 0,2 0,2 0,1
390 0,4 0,1 0,1 0,2 0,2 0,2
420 0,4 0,1 0,1 0,2 0,3 0,2
450 ( ∆Tmax ) 0,4 0,1 0,1 0,2 0,3 0,2
1 optischer Temperatursensor im Abstand von ą 4 cm zu beiden Resonanzmarkern
2 optischer Temperatursensor unmittelbar auf dem Resonanzmarker











Resonanzmarker 1 (Messung 1)
Resonanzmarker 2 (Messung 1)
Referenz (Messung 2)
Resonanzmarker 1 (Messung 2)
Resonanzmarker 2 (Messung 2)
Abbildung A.5: Gemessenes ∆T für zwei LTCC-Resonanzmarker über die Zeit t
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A.7.5 Szenario 3: Bestimmung CNR
Abbildung A.6: ROI zur Bestimmung des CNR der Swiss-Roll-Resonanzmarker:
Mittels MATLAB® wurden die rechteckigen ROI für das Hintergrund- (rot) und
Rauschsignal (blau) sowie für beide Resonanzmarker (grün) definiert
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A.7.6 Szenario 3: Erhitzungsmessung im MRT
Tabelle A.14: Szenario 3: Erhitzungsmessung der Swiss-Roll-Strukturen (SRS)
t rss Messung 1: ∆T rKs zu t “ 0 Messung 2: ∆T rKs zu t “ 0
Referenz1 SRS 12 SRS 22 Referenz1 SRS 12 SRS 22
30 0,1 0,0 0,0 0,0 0,0 0,1
60 0,1 0,0 0,1 0,1 0,0 0,1
90 0,1 0,0 0,0 0,1 0,0 0,1
120 0,1 0,0 0,0 0,1 0,0 0,1
150 0,1 0,0 0,0 0,1 0,0 0,1
180 0,1 0,0 0,0 0,1 0,1 0,1
210 0,1 0,0 0,0 0,1 0,1 0,1
240 0,1 0,0 0,0 0,1 0,1 0,2
270 0,1 0,0 0,0 0,1 0,1 0,2
300 0,1 0,0 0,0 0,1 0,1 0,2
330 0,1 0,0 0,0 0,1 0,1 0,2
360 0,1 0,0 0,0 0,1 0,1 0,2
420 0,2 0,0 0,0 0,2 0,1 0,2
450 ( ∆Tmax ) 0,2 0,0 0,0 0,2 0,1 0,2
1 optischer Temperatursensor im Abstand von ą 4 cm zu beiden Resonanzmarkern
2 optischer Temperatursensor unmittelbar auf dem Resonanzmarker











Resonanzmarker 1 (Messung 1)
Resonanzmarker 2 (Messung 1)
Referenz (Messung 2)
Resonanzmarker 1 (Messung 2)
Resonanzmarker 2 (Messung 2)
Abbildung A.7: Gemessenes ∆T für zwei Swiss-Roll-Strukturen über die Zeit t
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A.7.7 Szenario 4: Elektrische Charakterisierung
Tabelle A.15: Elektrische Charakterisierung der Swiss-Roll-Resonanzmarker: gemessene Resonanz-
frequenz fres und Güte Q nach der kontaktlosen Methode aus [116]










Phys. Größe Einheit Bezeichnung
A m2 Fläche
~B0 T Magnetische Flussdichte des statischen Magnetfeldes
∆B0 T Lokale Inhomogenitäten der magnetischen Flussdichte
~B1 T Magnetische Flussdichte des hochfrequenten Wechselfeldes
C F Kapazität
CNR ´ Contrast-to-Noise-Ratio (Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis)
D m Durchmesser
del m Schichtdicke der elektrisch leitenden Schicht
diso m Schichtdicke der elektrisch isolierenden Schicht
Emag J Magnetische Energie






















































N ´ Gesamtanzahl der Spins
N ´ Windungszahl
Nh ´ Anzahl der Spins auf hohem Energieniveau (anti-parallel)









SAR W{kg Spezifische Absorptionsrate
sd m Schichtdicke
SNR ´ Signal-to-Noise-Ratio (Signal-zu-Rausch-Verhältnis)
t s Zeit
T K Absolute Temperatur
T1 s Gewebespezifische Spin-Gitter-Relaxationszeit
T2 s Gewebespezifische Spin-Spin-Relaxationszeit
T 12 s Spin-Spin-Relaxationszeit durchFeldinhomogenitäten





x, y, z m Ortskoordinaten
α ° Flipwinkel







χ ´ Magnetische Suszeptibilität
Φ V s Magnetischer Fluss
ϕ rad Phasenverschiebung















h 6,626 069 57 ¨ 10´34 J s Plancksches Wirkungsquantum
~ 1,054 571 726 ¨ 10´34 J s Reduziertes Plancksches Wirkungsquantum
k 1,3181 ¨ 10´23 J
K
Boltzmann-Konstante
mp 1,6726 ¨ 10´27 kg Masse eines Protons
γ 2pi ¨ 42,58 MHz
T
Gyromagnetisches Verhältnis für 1H-Atomkerne
Abkürzungen
CAD Computer-Aided Design (rechnerunterstütztes Konstruieren)
CERMET CERamic-METal: Verbundwerkstoff aus keramischen und
metallischen Materialien
CSF Cerebrospinal Fluid (Zerebrospinalflüssigkeit)
CT Computertomographie
CVD Chemical Vapor Deposition (chemische Gasphasenabscheidung)
DC Direct Current
DICOM Digital Imaging and Communications in Medicine
DOF Degree of Freedom (Freiheitsgrad)
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ECF Elektrochemisches Fräsen
ED Electric Deposit; Kupfer, welches durch ein galvanisches Verfahren auf
ein Substrat (z. B. Folie) aufgebracht wurde.
EDM Electrical Discharge Machining (Funkenerosion)
EM-Welle Elektromagnetische Welle
EtO Ethylenoxid; Gas, welches für Sterilisation von medizinischen und
pharmazeutischen Produkten verwendet wird.
FDTD Finite Difference Time Domain (Finite Differenzen im Zeitbereich)
FFE Fast Field Echo; Gradientenechosequenzen mit schnellem TR und
niedrigem Flipwinkel (Bezeichnung an Philips MRTs).
FFT Fast Fourier Transformation
FLASH Fast Low Angle Shot; Gradientenechosequenzen mit kurzem TR und
niedrigem Flipwinkel (Bezeichnung an Siemens MRTs).
FOV Field of View (Sichtfeld)
FPC Flexible Printed Circuits (flexible Leiterplatten)






LTCC Low Temperature Co-fired Ceramics
MR Magnetresonanz
MRT Magnetresonanztomographie
PEC Perfect Electric Conducting (perfekt elektrisch leitend)
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PEEC Partial Element Equivalent Circuit (Modellierung von
elektromagnetischen Feldproblemen durch ein elektrisches




SMD Surface Mounted Device (oberflächenmontiertes Bauelement)
TrueFISP Gradientenechosequenz im Steady-State [51]
TSE Turbo Spin Echo; nach einem anregenden 90°-Puls wird ein Echozug
bestehend aus mehreren Echos empfangen. Für die Generierung des
Spin-Echos ist jeweils ein 180°-Puls erforderlich [124].
RA Rolled Annealed (im Zusammenhang mit RA-Kupfer bedeutet dies,
dass das Kupfer gewalzt wurde. Gegensatz dazu wird ED-Kupfer
elektrolytisch abgeschieden [101])
ROI Region of Interest (auszuwertender Bereich)
US Ultraschall
UV Ultraviolett
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